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Vorrichtunq und Verfahren zur Messung eines optischen Purchbruchs in einem Gewebe 

Die Erfindung bezieht sich auf eine Vorrichtung zur Messung eines optischen Durchbruches, 
der in einem Gewebe unterhalb einer Gewebeoberfiache von einer Behandlungs- 
Laserstrahiung ausge!6st wird, die eine laser-chirurgische Einrichtung in einem im Gewebe 
liegenden Behandlungsfokus bOndelt, wobei die Vorrichtung einen Detektionsstrahlengang mit 
einer Optik aufweist. Die Erfindung bezieht sich weiter auf ein Verfahren zur Messung eines 
optischen Durchbruchs, der in einem Gewebe unterhalb einer Gewebeoberflache von 
10 Behandlungs-Laserstrahlung ausgetdst wird. 

Behandlungs-Laserstrahlung wird in laserchirurgischen Verfahren insbesondere fur 
augenchirurgische Eingriffe angewendet. Dabei wird die Behandlungs-Laserstrahlung innerhalb 
des Gewebes, d.h. unterhalb der Gewebeoberfiache, derart fokussiert, daB ein optischer 
15 Durchbruch im Gewebe ausgelost wird. Die Behandlungs-Laserstrahlung wirkt durch 
Photodisruption oder -ablation. 

Im Gewebe laufen zeitlich hintereinander mehrere Prozesse ab, die durch die Behandlungs- 
Laserstrahlung initiiert werden. Oberschreitet die Leitungsdichte der Strahlung einen 
20 Sfchwellwert, kommt es zu einem optischen Durchbruch, der im Gewebe eine Plasmablase 
erzeugt. Diese Plasmablase wSchst nach Entstehen des optischen Durchbruches durch sich 
ausdehnende Gase. Wird der optische Durchbruch nicht aufrechterhalten, so wird das in der 
Plasmablase erzeugte Gas vom umliegenden Gewebe aufgenommen, und die Blase 
verschwindet wieder. Dieser Vorgang dauert allerdings sehr vie! langer, als die Entstehung der 
. 25 Blase selbst. Wird ein Plasma an einer GewebegrenzflSche erzeugt, die durchaus auch 
innerhalb einer Gewebestruktur liegen kann, so erfolgt ein Gewebeabtrag von der Grenzflache. 
Man spricht deshalb dann von Photoablation. Bei einer Plasmablase, die vorher verbundene 
Gewebeschichten trennt, ist ublicherweise von Photodisruption die Rede. Der Einfachheit 
halber werden all solche Prozesse hier unter dem Begriff optischer Durchbruch 



zusammengefafct, d.h. dieser Begriff schlieBt nicht nur den eigentlichen optischen Durchbruch 
sondern auch die daraus resultierenden Wirkungen im Gewebe ein. 

FQr eine hohe Genauigkeit eines laserchirurgischen Verfahrens ist es unumganglich, eine hohe 
Lokalisierung der Wirkung der Behandlungs-Laserstrahlen zu gewahrleisten und 
Kolateralschaden in benachbartem Gewebe moglichst zu vermeiden. Es ist deshalb im Stand 
der Technik Qblich, die Behandlungs-Laserstrahiung gepulst anzuwenden, so dafi der zur 
Auslosung eines optischen Durchbruchs n6tige Schweilwert fOr die Leistungsdichte der 
Behandlungs-Laserstrahiung nur wahrend den einzelnen Pulsen Qberschritten wird. Die US 
5.984.916 zeigt diesbezQglich deutlich, daR der rSumliche Bereich des optischen Durchbruchs 
(in diesem Fall der erzeugten Wechselwirkung) stark von der Pulsdauer abhangt. Eine hohe 
Fokussierung des Laserstrahls in Kombination mit sehr kurzen Pulsen erlaubt es damit, den 
optischen Durchbruch sehr punktgenau in einem Gewebe einzusetzen. 

Der Einsatz von gepulster Behandlungs-Laserstrahiung hat sich in der letzten Zeit besonders 
zur laserchirurgischen Fehlsichtigkeitskorrektur in der Ophthalmologic durchgesetzt. 
Fehlsichtigkeiten des Auges rQhren oftmals daher, dafi die Brechungseigenschaften von 
Hornhaut und Linse keine ordnungsgemalie Fokussierung auf der Netzhaut bewirken. Bei 
Kurzsichtigkeit (auch als Myopie bezeichnet) liegt bei entspanntem Auge der Fokus vor der 
Netzhaut, bei Fernsichtigkeit (auch als Hyperopie bezeichnet) ist der Fokus dagegen hinter der 
Netzhaut. 

Die erwahnte US 5.984.916 sowie die US 6.110.166 beschreiben Verfahren zur 
Fehlsichtigkeitskorrektur mittels geeigneter Erzeugung optischer Durchbruche, so daS im 
Endeffekt die Brechungseigenschaften der Hornhaut gezielt beeinflufct werden. Eine Vielzahl 
von optischen DurchbrOchen wird so aneinander gesetzt, dafc innerhalb der Hornhaut des 
Auges ein linsenformiges Teilvolumen isoliert wird. Das vom ubrigen Hornhautgewebe 
getrennte linsenformige Teilvolumen wird dann mittels eines seitlich offnenden Schnittes aus 
der Hornhaut herausgenommen. Die Gestalt des Teilvolumens ist so gewahlt, daB nach 
Entnahme die Brechungseigenschaften der Hornhaut so geandert sind, daR die erwQnschte 
Fehlsichtigkeitskorrektur bewirkt ist. 

Zur Isolierung des Teilvolumens ist es natQrlich unumganglich, die optischen Durchbruche an 
vorbestimmten Stellen zu erzeugen. Die US 5.984.916 beschreibt entsprechende Sensoren, die 
Querschnitt sowie Lage und Intensitat des Behandlungs-Laserstrahls erfassen und eine 
entsprechende Steuereinrichtung speisen, die den Laserbehandlungsstrahl so beeinfluRt, dali 
am gewQnschten Zielpunkt ein gewQnschter optischer Durchbruch erreicht wird. 
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Die EP 1 232 734 A1 schlSgt dagegen vor f einen Welienfrontsensor zu verwenden, urn die 
Lage eines optischen Durchbruches, der in einem Auge erzeugt wurde, zu bestimmten. In der 
Veroffentlichung ist diesbezQglich davon die Rede, daft die Blasengrofte mit dem 
Welienfrontsensor unter Verwendung „relativ gut bekannter Wellenfronttechniken" gemessen 
werden kann. Ober die Art und Weise wie die Messung erfolgen konnte, schweigt sich die 
Schrift leider aus. Sie vermittelt keine technische Lehre, sondern bleibt aufgabenhaft. Da ein 
Welienfrontsensor aber bekanntermaften in der Lage ist, eine Verzerrung einer Wellenfront 
festzustellen, ware es denkbar, die in EP 1 232 734 A1 aufgabenhaft genannte Zielsetzung 
dadurch zu erreichen, daft mit einem Welienfrontsensor eine Verformung der 
Hornhautoberflache detektiert wird, die von einer im Inneren der Hornhaut erzeugten Blase 
hervorgerufen wurde. Bei einem solchen denkbaren Ansatz w£re es jedoch zu erwarten, daft 
die Meftgenauigkeit mit abnehmender BlasengrSfte stark sinkt, da eine kleinere Blase natQrlich 
auch zu einer stark verminderten Verformung der Hornhautvorderflache fCihren wird. DarQber 
hinaus ware zu erwarten, daft bei einer tiefer gelegenen Blase der durch diese Art der Messung 
angezeigte Blasendurchmesser geringer ausfallt, als bei einer hoher gelegenen Blase gleicher 
Grofte. Mit einem solchen Ansatz mQftte also mit einem von der Tiefenlage der Blase 
abhangigen Meftfehler gerechnet werden. 

Die Genauigkeit, mit der Behandlungs-Laserstrahlung z.B. zur Fehlsichtigkeitskorrektur am 
Auge eines Patienten appliziert werden kann, hat natQrlich direkte Auswirkung auf die Qualitat 
des Ergebnisses, im genannten Beispiel auf die Qualitat einer optischen Korrektur. Es ist 
deshalb Aufgabe der Erfindung, eine Vorrichtung zur Messung eines optischen Durchbruches 
zu schaffen, mit der eine gesteigerte Zieigenauigkeit der Wirkung einer 
Behandlungslaserstrahlung erreicht werden kann. 

Diese Aufgabe wird mit einer Vorrichtung zur Messung eines optischen Durchbruches, der in 
einem Gewebe unterhalb einer Gewebeoberflache von einer Behandlungs-Laserstrahlung 
ausgelost wird, die eine laser-chirurgische Einrichtung in einem im Gewebe liegenden 
Behandlungsfokus bQndelt, wobei die Vorrichtung einen Detektionsstrahlengang mit einer Optik 
aufweist, dadurch gelost, daft die Optik aus dem Gewebe unterhalb der Gewebeoberflache 
ausgehende Strahlung in den Detektionsstrahlengang einkoppelt, und dem 
Detektionsstrahlengang eine Detektoreinrichtung nachgeordnet ist, die ein Detektionssignal 
erzeugt, das raumliche Ausdehnung und/oder Lage des optischen Durchbruchs im Gewebe 
anzeigt. Die Aufgabe wird weiter gelost mit einem Verfahren zur Messung eines optischen 
Durchbruchs, der in einem Gewebe unterhalb einer Gewebeoberflache von Behandlungs- 
Laserstrahlung ausgelost wird, wobei aus dem Gewebe unterhalb der Gewebeoberflache 
ausgehende Strahlung detektiert und daraus ein Maft fGr raumliche Ausdehnung und/oder Lage 
des optischen Durchbruchs bestimmt wird. 



Im erfindungsgemafcen Konzept wird also die raumliche Ausdehnung und/oder Lage des 
optischen Durchbruches detektiert und dazu Strahlung analysiert, die aus dem Gewebe selbst, 
d.h. unter der Gewebeoberflache ausgeht, wobei unter dem Begriff „ausgeht M ruckgestreute, 
5 reflektierte oder induzierte Strahlung im Gegensatz zu transmittierter Strahlung 
zusammengefafct 1st Das erfindungsgemSBe Verfahren sowie die erfindungsgemaBe 
Vorrichtung eignen sich insbesondere fOr die Vermessung bei Behandlungen von 
transparentem bzw. halbtransparentem Gewebe, da in diesem Fall bis zu dreidimensionale 
Strukturinformationen gewonnen werden k6nnen. Damit ist die Erfindung besonders fQr die 
10 Oberwachung mikrochirurgischer Operationen am Auge geeignet. 

Das Detektionssignal kann zur Steuerung der Behandlungsstrahlung auf vielfaitige Art und 
Weise verwendet werden. So kann zum einen ein die Ausdehnung eines optischen 

I Durchbruches anzeigendes Detektionssignal zur Steuerung von Laserparametern, z. B. 

15 Strahlquerschnitt, Strahlungsintensitat und/oder Pulsdauer eingesetzt werden. Dabei ist eine 
manuelle Einstellung durch einen Beobachter, dem das Detektionssignal dargeboten wird, 
ebenso denkbar, wie eine teilautomatische oder vollautomatische Regelung. Die Beeinflussung 
der Behandlungs-Laserstrahlung kann dabei Parameter beetnflussen, die den Strahl formen, 
wie auch Ablenkungsparameter, die den Strahl im Gewebe ortlich steuern. Bei einer Erfassurig 

20 der raumlichen Ausdehnung des optischen Durchbruches kommt vordringlich eine 
Beeinflussung der die Strahleigenschaften steuernden Parameter in Frage, wogegen ein die 
Lage des optischen Durchbruchs im Gewebe anzeigendes Detektionssignal besonders fQr die 
Steuerung einer Ablenkeinrichtung geeignet ist und somit die Fuhrung des Laserstrahls mittels 
einer Regelschleife ermoglicht. 

25 

Das von der Detektoreinrichtung erzeugte Detektionssignal kann vorzugsweise direkt zur 
Regelung der Behandlungs-Laserstrahlung verwendet werden. Dabei ist die Regelschleife unter 
Berucksichtigung des tatsSchlich im Gewebe entstehenden bzw. wirkenden optischen 
Durchbruches geschlossen. Dies ist unmitteibarer, als die Verwendung von vor der 

30 Wechselwirkung mit dem Gewebe abgegriffenen Zwischenwerten. Durch Detektion der 
Strahlung aus dem Gewebe ist eine sehr viel genauere Regelung der Behandlungs- 
Laserstrahlung moglich, da der optische Durchbruch direkt erfaftt wird. Die im Stand der 
Technik bisher vorgeschlagene AbfQhlung der Behandlungs-Laserstrahlungsparameter vor dem 
Eindringen in das Gewebe ist sehr viel indirekter, da die Wechselwirkung mit dem Gewebe 

35 unberGcksichtigt bleibt, wohingegen der erfindungsgemaBe Ansatz eine unmittelbare Regelung 
leistet. 



Besonders bevorzugt fur die Behandlungs-Laserstrahlung sind ultra-kurze Laserpulse mit 
Impulsdauern zwischen 1 fs und 100 ps im infraroten oder sichtbaren Spektralbereich (400 bis 
1900 nm). Diese optische Strahlung kann Gewebe, insbesondere die transparenten Teile des 
Auges (Hornhaut, Linse, Glaskorper) durchdringen. Bei hohen Leistungsdichten, die nur im 
5 Fokuspunkt erreicht werden, I6sen die Laserpulse nicht-lineare, optische Prozesse in Form von 
optischen DurchbrGchen aus, wie z.B. durch Mehrphotonenanregung oder Frequenzkonversion 
bedingt, wobei die erforderliche Leistungsdichte gewebespezifisch sein kanri. 

Die Erfindung ist insbesondere fQr das erw§hnte zur Fehlsichtigkeitskorrektur vorgesehene 
10 Operationsverfahren geeignet. Daneben kann die Erfindung auch fiir andere ophtamologische 
oder sonstige chirurgische Eingriffe verwendet werden. Dazu gehdren Schnitte fQr die refraktive 
Augenchirurgie oder zur Entfernung von eingeschlossenen Fremdkorpem, Schnitte in der 

I Hornhaut, Schnitte im Glaskorper des Auges, in der Linse oder der Sklera. Ebenso sind 
| iokalisierte laserinduzierte Gewebeveranderungen ohne Schnittwirkungen denkbar, die 
15 Trtibungen oder Verhartungen der Hornhaut verringern. Aber auch andere Gewebe sind fur 
Infrarotstrahlung transparent, beispielsweise die Dermis. Bei entsprechender Wahl der 
Wellenlange der Behandlungs-Laserstrahlung sind auch in diesen Geweben Diagnosen und 
Behandlungen moglich. Auch far eine in vitro Gewebebearbeitung ist die Erfindung geeignet. So 
konnen beispielsweise in einem extrahierten GewebestQck histologische Untersuchungen 
20 durchgefQhrt werden. Der Behandlungs-Laserstrahl kann zur Ausfuhrung eines histologischen 
Schnittes in eine gegebenenfalls zuvor vermessene Geweberegion benutzt werden. Die 
Schnitteigenschaften der ultrakurzen Laserpulse wirken sich dabei vorteilhaft auf die Qualitat 
der Schnittflache auf; kollaterale GewebeschSden sind weitgehend ausgeschlossen. 



25 Jeder optische Durchbruch wirkt sich auf das Gewebe aus. In den meisten Fallen bildet sich 
zumindest kurzzeitig ein optisches Streuzentrum, z.B. in Form einer Plasmablase. Es ist 
k deshalb bevorzugt, dali die raumliche Ausdehnung und/oder Lage von durch den optischen 
f Durchbruch erzeugten Streuzentren bestimmt wird. 

30 Die aus dem Gewebe ausgehende Strahlung kann in einer besonders vorteilhaften 
Ausgestaltung der Erfindung rCickgestreute Strahlung sein, die aus einer 
Beleuchtungsstrahlungsquelle stammt. Es ist deshalb eine Weiterbildung der Vorrichtung mit 
einer Beleuchtungsstrahlungsquelle, die Beleuchtungsstrahlung in das Gewebe einkoppelt, 
bevorzugt. Im erfindungsgemaBen Verfahren wird dann vorteilhafterweise 

35 Beobachtungsstrahlung in das Gewebe eingestrahlt und in Form von ROckstrahlung aus dem 
Gewebe ausgehende Strahlung ausgewertet. Beleuchtungsstrahlung und 
Behandlungsstrahlung konnen aus ein- und derselben Strahlungsquelle abgeleitet werden, z.B. 
durch Einsatz eines einschaltbaren Energieminderers. 



Alternativ zu extern eingekoppelter Beleuchtung konnen auch durch den optischen Durchbruch 
selbst erzeugte Strahlung Qder ruckgestreute Anteile der Behandlungs-Laserstrahlung fQr die 
Detektion verwendet werden. 

Eine far die FQhnjng des Laserstrahls bei der erwahnten Operationsmethode geeignete 
Detektion der Lage des optischen Durchbruchs erfordert eine Genauigkeit, die durch eine 
gewQnschte Fehlsichtigkeitskorrektur vorgegeben 1st. Je nach optischer Anwendung kann ein 
Dickenunterschied zwischen Mitte und Rand eines zu isolierenden Volumens von etwa 12 urn 
eine Brechkraftveranderung der Hornhaut von einer Dioptrie bewirken. Eine entsprechend 
exakte raumliche Vermessung der Lage des optischen Durchbruchs ist deshalb insbesondere 
far ophtaimoiogische Operationsanwendungen von groSem VorteiL 

In einer ersten Ausfuhrungsform der Erfindung findet eine interferometrische Detektion der aus 
dem Gewebe ausgehenden Strahlung statt, und die Vorrichtung weist eine 
Beleuchtungsstrahlungsquelle auf, die zusammen mit dem Detektionsstrahtengang Teil eines 
Interferometeraufbaus ist. Zweckmafiigerweise wird rQckgestreute Strahlung detektiert und die 
Information Qber den optischen Durchbruch, der von der Behandlungs-Laserstrahlung im 
Gewebe erzeugt wird, insbesondere die Lokalisierung des optischen Durchbruchs in Bezug auf 
angrenzende Gewebeschichten, wird aus dem vom Ort des Fokus der Beleuchtungsstrahlung 
rQckgestreuten Strahlung gewonnen. Die Menge an ruckgestreuter Strahlung tragt 
Informationen Qber Brechzahlsprtlnge, die sowohl an der Grenzschicht verschiedener 
Gewebearten (z.B. zwischen Stroma und Bowman'scher Membran einer Hornhaut) als auch am 
Ort des optischen Durchbruchs sowohl unterhalb als auch oberhalb der Schwelle zur 
Photodistruption und -ablation auftreten. 

Ein solcher Interferometeraufbau kann beispielsweise in einer besonders zweckma&lgen 
Ausgestaltung als optischer Koharenztomograph ausgebildet werden, der aus dem Gewebe 
ausgehende Strahlung, z.B. ruckreflektierte oder gestreute Beleuchtungsstrahlung, in 
geeigneter Form raumlich filtert. Die raumliche Filterung erfolgt dabei derart, da& der optische 
Durchbruch mit ausreichender Genauigkeit lokalisiert wird. Wird die Beleuchtungsstrahlung 
entlang einer optischen Achse eingestrahlt, kann die raumliche Filterung lateral, d.h. senkrecht 
zur optischen Achse durch eine geeignete Fokussierung der Beleuchtungsstrahlung erreicht 
werden. Die Fokuslage der Beleuchtungsstrahlung legt dann in lateraler Richtung das 
Me&volumen fest, in dem ein optischer Durchbruch detektiert bzw. vermessen wird. In axialer 
Richtung kann bei einem optischen KohSrenztomographen die Lokalisierung des Melivolumens 
durch eine kurze zeitliche Koharenz der Beleuchtungsstrahlung erreicht werden. Interferenz tritt 
dann nur bei RQckstreuung aus dem Melivolumen auf, und das Vorliegen einer Interferenz zeigt 



dann, daft Strahlung aus einer bekannten Tiefe innerhalb des Gewebes rQckgestreut wurde. Da 
der optische Durchbruch, wie bereits erwahnt, mit dem Entstehen einer Photodisruptions- oder 
Plasmablase einhergeht und Gewebeschichten trennt, ist der optische Durchbruch durch eine 
lokal signifikant gesteigerte Ruckstreuung von Beleuchtungsstrahlung gekennzeichnet Es wird 
5 also bevorzugt aus dem Auftreten einer Interferenz die Lage der RQckstreuung der aus dem 
Gebiet des optischen Durchbruches ausgehenden Strahlung auf der optischen Achse der 
Detektion bestimmt. 



Es ist diesbezUglich bevorzugt, dali der Interferometeraufbau einen Meliarm und einen 
10 verstellbaren Referenzarm aufweist. Die Koharenzlange der Beleuchtungsstrahlung bestimmt 
die Auflosung in axialer Richtung, da Interferenz nur auftritt, wenn Lange von Meliarm und 
Referenzarm sich um weniger als die Koharenzlange der Beleuchtungsstrahlung unterscheiden. 

I In Kombination mit der lateralen Diskriminierung durch die Fokussierung der 
I Beleuchtungsstrahlung ist in summa eine dreidimensionale ortliche Detektion des optischen 
15 Durchbruches bewirkt mit dem Durchmesser der Fokussierung die laterale Auflosung und der 
Koharenzlange der Beleuchtungsstrahlung die TiefenauflSsung festlegend. 

Um nun ein grofteres Gebiet auf optische Durchbruche abzutasten, ist es zweckmaftig, dali die 
Beleuchtungsstrahlungsquelle die Beleuchtungsstrahlung in einem im Gewebe gelegenen 

20 Beleuchtungsfokus bGndelt, dessen Lage zur Erzeugung des Detektionssignals verstellbar ist. 
Die Verstellung erfolgt dabei vorteilhafterweise bezogen auf die Lage des Fokusses der 
Behandlungs-Laserstrahlung. Um ein moglichst eihfach aufgebautes und kompaktes Gerat zu 
erreichen, ist es zu bevorzugen, daft die Behandlungs-Laserstrahlung und die 
Beleuchtungsstrahlung von derselben Optik auf das zu behandelnde Gewebe, beispielsweise 

25 auf die Hornhaut eines Auges, gerichtet werden. Dies wird man in der Regel dadurch erreichen, 
daft Beleuchtungsstrahlung und Behandlungs-Laserstrahlung Qber eine optische Koppeleinheit 

k zusammengefQhrt werden, beispielsweise Qber einen Strahlteiler. Die dann von beiden Strahlen 

f gemeinsam passierte Fokussieroptik erzeugt dann einen Fokus, der lateral und je nach 
Strahldivergenz vor der Zusammenfuhrung auch axial etwa am selben Ort liegt. 

30 

Eine eigenstandige laterale Verschiebung der Beleuchtungsstrahlung gegenQber der 
Behandlungs-Laserstrahlung kann erreicht werden, wenn vor der ZusammenfGhrung eine 
verstellbare Ablenkeinrichtung, beispielsweise ein Scanner vorgesehen ist. Die Fokuslage der 
Beleuchtungsstrahlung kann in axialer Richtung durch Anpassung der Divergenz der 
35 Beleuchtungsstrahlung vor der Zusammenfuhrung mit der Behandlungs-Laserstrahlung verstellt 
werden. Analog kann durch geeignete Vorkonditionierung des Durchmessers des Strahls der 
Beleuchtungsstrahlung die FokusgroBe gegenOber der Behandlungs-Laserstrahlung verandert 
werden. 



Es ist deshalb diesbezuglich bevorzugt, daft die Beleuchtungsstrahlung in einen Lichtweg der 
Behandlungs-Laserstrahlung eingekoppelt ist, wobei eine verstellbare Optik verwendet ist, mit 
der die Divergenz der Beleuchtungsstrahlung ohne Veranderung der Divergenz der 
Behandlungs-Laserstrahlung veranderbar ist 

Die Beobachtung des optischen Durchbruchs erfolgt bei einem optischen 
Koharenztomographen bevorzugt durch eine axiale Verstellung der raumlichen Selektion der 
rQckgestreuten Strahlung unter Einschluft des Ortes des optischen Durchbruchs. Dadurch kann 
sowohl die axiale Ausdehnung des optischen Durchbruchs als auch dessen Lage beobachtet 
werden und das Detektionssignal gewonnen werden. Die beim optischen 
Koharenztomographen erfolgende Heterodyndetektion der ruckgestreuten Strahlung verwendet 
vorzugsweise eine Beleuchtungsstrahlung mit moglichst grofter Bandbreite, bevorzugt urn eine 
mittlere Wellenlange von 850 nm. Die Bandbreite ist umgekehrt proportional zur Koharenzlange 
der Beobachtungsstrahlung, die in der Heterodyndetektion die axiale AufKJsung des optischen 
Koharenztomographen mitbestimmt Durch die Verwendung verschiedener Wellenlangen von 
Beleuchtungsstrahlung und Behandlungs-Laserstrahlung kann eine Oberlagerung und 
Trennung der beiden Strahlengange mit dichroitischen Strahlteilern einfach erfolgen. 

FQr die Realisierung der erwahnten axialen Verschiebung des Fokusses gibt es prinzipiell zwei 
Moglichkeiten: 

a) ist der Fokusdurchmesser der Beleuchtungsstrahlung grofter als der des Behandlungs- 
Laserstrahls, kann ein Abtasten durch ein geeignetes Verstimmen des Interferometer, z. B. 
durch Verstellen des Meftarmes erreicht werden. Die axiale Auflosung ist dann hauptsachlich 
durch die Koharenzlange der Beleuchtungsstrahlung bestimmt und liegt typischerweise in der 
Groftenordnung von 10 pm. Der Verstimmbereich legt den Meftbereich axial fest. 

b) Ist der Fokusdurchmesser der Beleuchtungsstrahlung und der Behandlungs-Laserstrahlung 
in ahnlicher Grofte, setzt ein axiales Abtasten eine synchrone Verstimmung des Interferometers 
und der Fokuslage voraus. Letzteres kann mittels der verstelibaren Optik, mit der die 
Diverengenz der Beleuchtungsstrahlung ohne Veranderung der Divergenz der Behandlungs- 
Laserstrahlung verSnderbar ist, vor der ZusammenfQhrung von Beleuchtungsstrahlung und 
Behandlungs-Laserstrahlung erfolgen. Die axiale Auflosung der Detektion des optischen 
Durchbruchs ist dann sowohl von der TiefenschSrfe der durch die Heterodyndetektion inharent 
konfokalen optischen Abbildung als auch von der Koharenzlange der Beleuchtungsstrahlung 
abhangig und liegt unter der erwahnten Aufldsung filr Fall a). 




Die im Fall b) erreichte hohere Auflosung kommt natQrlich auch einer lateralen Abtastung des 
Gebietes, In dem der optische Durchbruch erwartet bzw. erzeugt wird, zugute. Andererseits ist 
dann eine erhohte Verstellgeschwindigkeit erforderlich, um ein Gebiet bestimmter Grofle in 
gleicher Zeit abzutasten. 

5 

Eine weitere Moglichkeit zur rSumlichen Selektion der aus dem Gewebe ausgehenden 
Strahlung, aus der das Detektionssignal gewonnen wird, ist die Verwendung einer konfokalen 
Abbildung. Es ist deshalb in einer zweiten AusfQhrungsform der Erfindung bevorzugt, da& die 
Detektoreinrichtung die aus dem Gewebe ausgehende Strahlung mittels einer konfokalen 

10 Abbildung erfaftt, wobei bevorzugt die raumliche Ausdehnung des optischen Durchbruches 
durch Verstellen des Fokusses der konfokalen Abbildung bestimmt werden kann. Die 
Vorrichtung ist dann Shnlich einem Laserscanningmikroskop, das nach dem Auflichtverfahren in 

^ Reflexion arbeitet, aufgebaut. 

15 Das konfokale Prinzip gestattet es, ein bestimmtes Volumenelement im Gewebe auf den 
Detektor abzubilden und Strahlung aus dem Gewebe, die von Volumenelementen abseits des 
bestimmten Volumenelementes ausgeht, zu unterdrQcken. Insbesondere erfolgt eine starke 
Unterdruckung von Strahlung aus tieferen oder hdheren Ebenen. Durch die 
Konfokalitatsbedingung zwischen dem abgefQhlten Volumenelement und der Qblicherweise 

20 durch ein Pinhole-Objektiv erfolgenden Abbildung auf den Detektor ist bei entsprechender 
chromatischer Korrektur sichergestellt, daB Strahlung gleich welcher Welieniange auf dem 
Detektor landet, sofem sie nur aus dem ausgewahlten Volumenelement stammt. 

Die konfokal detektierte Strahlung kann entweder aus dem optischen Durchbruch selbst 
25 stammen, beispielsweise rGckgestreute Behandlungs-Laserstrahlung sein, oder ruckgestreute 
Beleuchtungsstrahlung. Letztere kann besonders vorteilhaft mittels eines dichroitischen 
i Strahlteilers in den Strahlengang des Behandlungslaserstrahls eingebracht werden. Eine axiale 
Verschiebung des ausgewahlten Volumenelementes kann dabei durch eine Fokusverstellung in 
der konfokalen Abbildung erfolgen, wie dies auch von Laserscanning-Mikroskopen bekannt ist. 
30 Es ist deshalb bevorzugt, dafc die Detektoreinrichtung das Detektionssignal erzeugt, indem sie 
den Fokus der konfokalen Abbildung verstellt, vorzugsweise entlang der Strahlrichtung der 
Behandlungs-Laserstrahlung. Dies kann beispielsweise durch die bereits fur die erste 
Ausfuhrungsform erwahnte verstellbare Optik erreicht werden, die die Divergenz der 
Beleuchtungsstrahlung ohne Veranderung der Divergenz der Behandlungs-Laserstrahlung 
35 verandert Mit dieser Bauweise ist ein kompakter Aufbau erreicht, da Behandlungs- 
Laserstrahlung und Beleuchtungsstrahlung Ober eine gemeinsame Optik in das Gewebe 
gebundelt werden. 



Da die axiale Aufldsung bei einer konfokalen Detektion untrennbar mit der GroRe des Fokus- 
Spots verknupft ist, mu£ man, um eine hohe Aufldsung zu erreichen, die Beleuchtungsstrahlung 
mdglichst eng im Gewebe bQndeln. Fur eine axiale Aufldsung von ca. 10 pm ist ein 
Fokusdurchmesser von ca. 3 pm erforderiich. Dies kann durch geeignete Ausleuchtung des die 
5 Strahlung in das Gewebe fokussierenden Objektivs relativ unabhangig von der Fokussierung 
der Behandlungs-Laserstrahlung erreicht werden. 

Die Abtastung in lateraler Richtung kann bei einer konfokalen Detektion auf bekannte Weise 
durch entsprechendes Ablenken des Beleuchtungsstrahls bzw. des Fokusses in lateraler 
10 Richtung, d.h. quer zur optischen Achse erfolgen. 

In einer dritten AusfQhrungsform der Erfindung kann auf die axiale Verstellung des bei der 
konfokalen Detektion ausgewahlten Voiumenelements weitgehend verzichtet werden. Dazu 
wird das Grundprinzip der konfokalen Detektion so abgewandelt, dali nun in der konfokalen 
Abbildung ein dispersives Element, beispielsweise eine gezielt mit einer bestimmten Dispersion 
ausgestatteten Optik verwendet wird. Geht vom ausgewahlten Volumenelement nun weiRes 
Licht aus, d.h. Strahlung die aus verschiedenen Spektralanteilen, beispielsweise rotes, grOnes 
Oder blaues Licht, zusammengesetzt ist, werden bestimmte Spektraianteile nur aus einer 
bestimmten Tiefe der Probe durch die Optik genau in das Pinhole fokussiert und damit auf dem 
Detektor abgebildet. Kurzwelligere Anteile (beispielsweise blaues Licht) haben fur ein 
bestimmtes Volumenelement dann einen Fokus auf der optischen Achse zwischen Pinhole und 
Pinhole-Optik. Sie divergieren damit wieder, bis sie zum Detektor gelangen, so dali nur ein 
kleiner Teil der Strahlung dieses Spektralanteils durch das Pinhole und zum Detektor gelangen 
kann. Folglich werden diese Anteile sehr effektiv unterdrtickt. Gleiches gilt fOr langwelligere 
Anteile {z.B. rotes Licht), da der ihnen zugeordnete Fokus hinter dem Pinhole liegt, die Strahlen 
aber vorher durch das Pinhole abgeblockt werden. Nur ein bestimmter mittlerer Spektralanteil 
(beispielsweise grOnes Licht) wird aus dem weifi abstrahlenden Volumenelement durch die 
Optik durch das Pinhole abgebildet. 

30 Ein weiteres weifc abstrahlendes Volumenelement, welches sich zwischen dem gerade 
betrachteten Volumenelement und der Optik auf der optischen Achse befindet, kann dagegen 
kurzwelligere Strahlungsanteile in einen im Pinhole liegenden Fokus leiten. Entsprechendes gilt 
fOr ein Volumenelement, welches sich von der Optik aus gesehen hinter dem zuerst 
betrachteten Volumenelement befindet. Von dort werden nur die langwelligen Anteile genau auf 

35 das Pinhole fokussiert und konnen detektiert werden. 

Bei weifc abstrahlenden oder rOckstreuenden optischen DurchbrQchen kodiert bei der dritten 
Ausftihrungsform folglich die spektrale Zusammensetzung der detektierten Strahlung eine 




Information Gber die Tlefe, aus der die Strahlung mit dem jeweiligen Spektralanteil stammt. Das 
dispersive Element bewirkt eine Fokusverschiebung zwischen bestimmten Spektralanteilen der 
detektierten Strahlung, die der gewQnschten axialen Auflosung entspricht. Es ist deshalb fQr 
diese Ausfuhrungsform bevorzugt, den Detektor zur Aufnahme der Strahlung hinter dem 
5 Pinhole spektral selektiv bzw. auflosend auszubilden, beispielsweise als mehrkanaliges 
Spektrometer. Dabei kann das Spektrometer im einfachsten Fall nur zwei oder drei KanSle 
aufweisen. 

Die Kanale des Spektrometers werden dann ausgelesen und ausgewertet, und aus der 
10 relativen Hohe der einzelnen Signale zueinander kann die Lage des die Strahlung streuenden 
oder emittierenden Volumenelementes auf der optischen Achse bestimmt werden. DarOber 
hlnaus kann vorteilhafterweise auch die Grofte eines strahlenden Volumenelementes enmittelt 
werden. Liegt ein sehr kleines strahlendes Voiumenelement vor, so registriert jeweils nur ein 
I Kanal des mehrkanaligen Spektrometers ein deutliches Signal, im Obergangsbereich, d.h. bei 
15 einer mittleren Grofte, auch zwei Kanale, niemals aber alle drei Spektralkanale. Liegt dagegen 
ein sehr groftes strahlendes Voiumenelement vor, so wird das Spektrometer in mehreren, 
beispielsweise in alien drei Kanalen, in etwa eine gleiche Signalintensitat anzeigen. Die Breite 
der mit dem Spektrometer detektierten spektralen Verteilung gibt also ein Mali fOr die Grofte 
des Volumenelementes an, wobei die Grofte entlang der optischen Achse ausschlaggebend ist. 

20 

Eine mogliche Ausgestaltung der dritten AusfQhrungsform bezieht sich auf die Art der im 
Detektionsstrahlengang analysierten Strahlung. Hier sind verschiedene Aiternativen gegeben. 
Zum einen kann eine direkte Abstrahlung einer durch einen optischen Durchbruch erzeugten 
Plasmablase genutzt werden, da das Plasma wahrend des Distruptionsvorgang Strahlung in 

25 einem breiten Spektrum emittiert. Alternativ kann auf die bereits erwahnte externe Beleuchtung 
zurtickgegriffen werden, wozu beispielsweise eine Weiftlicht-LED, ein GlUhemitter, ein geeignet 

| breitbandiger Laser oder eine Superlumineszenzdiode Verwendung finden kann. 

In einer besonders einfach zu realisierenden Ausgestaltung konnen mehrere eigenstandig 
30 ansteuerbare Strahlungsquellen mit voneinander unterschiedlich spektralen Eigenschaften 
verwendet werden, beispielsweise rote, grGne und blaue LED. Diese einzelnen, spektral 
verschiedenen Strahlungsquellen werden dann sequentiell betrieben, so daft der Detektor kein 
spektrales Auflosungsvermogen mehr haben muft. Die Informationen fdr die einzelnen 
Farbkanale werden zeitsequentiell gewonnen, so daft die Auswertung wie bereits oben erwShnt 
35 verlauft. Es ist deshalb bevorzugt, daft die Beleuchtungs-Strahlenquelle mehrere, einzeln 
betatigbare Teilstrahlungsquellen mit unterschiedlichen spektralen Eigenschaften aufweist, so 
daft die spektral selektive Erfassung durch sequentielle Betatigung der Teilstrahlungsquellen 
bewirkbar ist. Es wird spektral unterschiedliche Beleuchtungsstrahlung sequentiell eingestrahlt 



und die Aufnahme der aus dem Gewebe ausgehenden Strahlung erfolgt wiederum sequentiell, 
so dad die entsprechende spektrale Zuordnung erreicht ist. 

In den geschilderten Ausfilhrungsformen, in denen Detektionsstrahiengang und Beleuchtungs- 
5 Strahlengang im wesentlichen auf einer gemeinsamen optischen Achse einfallen, ist zwar ein 
sehr kompakt bauendes Gerat erreichbar, jedoch kann mitunter eine an und far sich 
wOnschenswerte Information Qber Strukturen, die auf der optischen Achse hinter dem optischen 
Durchbruch liegen, nur sehr schwer erhalten werden, da der optische Durchbruch fur Strahlung 
aus dahinterliegenden Gewebeabschnitten meist eine abschattende Wirkung hat. FQr 
10 Anwendungen, in denen auch eine optische Detektion in Gewebebereichen erfolgen sollen, die 
von der Vorrichtung aus gesehen hinter dem optischen Durchbruch liegen, ist es deshalb 
zweckmS&ig, da& der Detektionsstrahiengang eine optische Achse aufweist, die schrSg zu 
einer optischen Achse der Behandlungs-Laserstrahlung oder einer Beleuchtungsstrahlung liegt. 
■ Die ausgehende Strahlung wird also entlang einer optischen Achse detektiert, welche schrag zu 
15 einer optischen Achse liegt, entlang der die Behandlungs-Laserstrahlung oder eine 
Beobachtungsstrahlung in das Gewebe eingestrahlt wird. Dieser Ansatz erlaubt es 
beispielsweise die Dicke einer Hornhaut gleichzeitig mit der Erfassung des optischen 
Durchbruches zu bestimmen. Die Dickenbestimmung ermoglicht wiederum eine einfache 
Skalierung der Abmessung des optischen Durchbruches, beispielsweise eines 
20 Plasmablasendurchmessers da die Hornhautdicke ein gut bekanntes und insbesondere vor 
ophtalmologischen Eingriffen in der Regel exakt vermessenes Mali liefert. Damit ist auch 
zusatzlich eine automatische Kalibrierung zur Vermessung des optischen Durchbruches 
erreicht. 



25 Die schrSge Einstrahlung zur optischen Achse der Behandlungs-Laserstrahlung kommt fQr alle 
eingangs erwahnten Ausfuhrungsformen der Erfindung in Frage. Sie bietet sich aber auch 

k insbesondere fOr eine weitere, vierte Ausfuhrungsform an, die das von Spaltlampen bekannte 

* Prinzip weiterentwickelt. Mittels einer Spaltoptik kann eine Spaltbeleuchtung schrag zur 
optischen Achse eines Beobachtungsstrahlenganges eingestrahlt werden, beispielsweise in die 

30 Hornhaut Die Schnittpunkte von Beobachtungsstrahlengang und Spaltbeleuchtung stellen 
einen Streulichtkanal dar, aus dem von der Spaltbeleuchtung stammende, im untersuchten 
Gewebe gestreute Strahlung in den Beobachtungsstrahlengang gelangen kann. Verschwenkt 
oder verschiebt man nun die optischen Achsen von Spaltbeleuchtung und 
Beobachtungsstrahlengang gegeneinander, so wandert der den Streulichtkanal bildende 

35 Schnittpunkt im untersuchten Gewebe. Beispielsweise kann eine Verschiebung von der 
Hornhauthinterflache bis zur Horrihautvorderflache vorgenommen werden. Ein dabei 
aufgenommenes IntensitMtsprofil zeigt dann nicht nur optische DurchbrOche, die Streuzentren 
bilden, sondern auch die Homhauthinter- und -vorderflache. Der bekannte Abstand dieser 



beiden Flachen skaliert dann die Grofie des detektierten Streulichtzentrums, mithin des 
optischen Durchbruches; es 1st also eine Art „Auto-Kalibration" gegeben. 

Es ist deshalb fGr eine vierte AusfQhrungsform der Erfindung bevorzugt, dali die Lage der 
optischen Achse des Detektionsstrahlengangs gegenuber der Lage der optischen Achse der 
Behandlungs-Laserstrahlung Oder der Beleuchtungsstrahlung verstellbar 1st Durch die 
Verstellung der Lage zwischen optischer Achse von Detektion und Einstrahlung kann 
Information Qber die raumliche Ausdehnung des optischen Durchbruches bzw. der dadurch 
induzierten Wechselwirkung gewonnen werden. 

Die schrage Lage von Beleuchtungsstrahlengang bzw. Behandlungs-Laserstrahlengang und 
Detektionsstrahlengang zueinander kann in verschiedensten Abwandlungen eingesetzt werden, 
um die Lage und/oder Ausdehnung der optischen DurchbrQche zu ermltteln. So ist es moglich, 
daft die optischen Achsen von Beobachtungsstrahlengang und Beleuchtungsstrahlengang 
unabhangig von dem Behandlungsstrahlengang schrag zueinander liegen und gegeneinander 
verstellbar sind. Alternativ kann auch der Behandlungsstrahlengang mit dem 
Beobachtungsstrahlengang Qber einen Strahlteiler vereinigt werden. 

Die Verstellbarkeit der Lage von Beobachtungsstrahlengang und Beleuchtungsstrahlengang ist 
mechanisch auf beliebig geeignetem Wege erreichbar. Besonders einfach ist sie auszufuhren, 
wenn ein verstellbares Leuchtfeld eingesetzt wird, wie es aus der DE 198 12 050 A1 bekannt 
ist. Dann kann durch die Leuchtfeldversteilung, die beispielsweise mit einem digitalen 
Spiegelarray bewirkt wird, auf einfache Weise ohne aufwendige mechanische Baugruppen die 
gewOnschte Verstellung erreicht werden. 

Eine Verstellung der optischen Achsen ist entbehrlich, wenn der Beobachtungsstrahlengang ein 
zumindest streifen- oder linienformiges Bild des Streulichtkanales aufnimmt. Wahrend bei der 
Variante mit verstellbaren optischen. Achsen keine Abbildung auf einen bildgebenden Detektor 
erforderlich war, ist bei fest zueinander liegenden optischen Achsen von 
Beleuchtungsstrahlengang und Beobachtungsstrahlengang ein Bildaufnehmer erforderlich. 
Diese Variante ist besonders vorteilhaft, wenn der Beleuchtungsstrahlengang mit dem 
Behandlungs-Laserstrahl vereinigt und gemeinsam abgelenkt wird, um optische DurchbrQche 
an unterschiedlichen Stellen des Gewebes zu erzeugen. Die Beleuchtungsstrahlung und die 
optischen DurchbrQche sind bei dieser Ausgestaltung immer koaxial. Die Tiefeninformation wird 
durch die schr§ge Abbildung auf den Bildaufnehmer erreicht. 

In einer vereinfachten Variante der vierten AusfQhrungsform wird auf einen 
Beleuchtungsstrahlengang vdllig verzichtet Statt dessen wird die im optischen Durchbruch 




direkt entstehende Strahlung im Detektionsstrahlengang analysiert. Auch die RQckstreuung von 
Behandtungslaserstrahiung trSgt zur Erzeugung des Detektionssignals bei. Die Beo.bachtung 
erfolgt wiederum schr^g mit einem Bildaufnehmer, urn die erforderliche Tiefeninformation uber 
die Lage des optischen Durchbruches zu erhalten. 

In einer Variante der vierten AusfQhrungsform, die eine besonders universale Messung 
ermoglicht, erfolgt eine scannende Ablenkung quer zur optischen Achse der 
Beleuchtungsstrahlung. Dies ist vorzugsweise unabhangig vom Beobachtungsstrahlengang, der 
einen Bildaufnehmer speist. Auch hier gewahrleistet die gegenQber der Beleuchtung schrage 
Beobachtung, daft die erforderliche Tiefeninformation erhalten wird. 

Eine solche Scanvorrichtung ist fur die erfindungsgemafce Vorrichtung allgemein nQtzlich und 
immer dann vorteilhaft, wenn ein urn einen zu erwartenden optischen Durchbruch liegendes 
Gebiet abgescannt werden soil. Es ist deshalb bevorzugt, dali eine Scanvorrichtung zum 
Abscannen des Gewebes verwendet wird. 

Mit einer fGnften AusfOhrungsform der Erfindung kann ein Gewebe sowohl diagnostiziert als 
auch dreidimensional vermessen und bei einem zur Behandlung vorgesehenen Gewebe auch 
behandelt werden. Dazu ist vorgesehen, ein Verfahren zur Vermessung eines transparenten 
20 Oder halbtransparenten Gewebes, wobei eine Beleuchtungs-Laserstrahlung in einem 
Fokuspunkt im Gewebe fokussiert und die Lage des Fokuspunktes im Gewebe verandert wird, 
wozu eine verSnderliche Ablenkung der Beleuchtungs-Laserstrahlung vorgenommen wird, und 
wobei durch die Fokussierung induzierte, gewebespezifische Signale detektiert und 
Meftpunkten zugeordnet werden, deren Ort im Gewebe jeweils durch die bestimmte Lage des 
25 Fokuspunktes definiert ist, und wobei Melipunkte herausgefiltert und dadurch Lagen von 
Grenzschichten und/oder Einschlussen im Gewebe bestimmt werden. 

^^^r Dieses Verfahren kann besonders vorteilhaft realisiert werden mit einer Vorrichtung zur 
Vermessung eines transparenten oder halbtransparenten Gewebes, mit einer 

30 Laserstrahlungsquelle, einer Ablenkeinrichtung, einer Fokussiereinrichtung und einer 
Detektoreinrichtung sowie einer Steuereinrichtung, welche die Laserstrahlungsquelle, die 
Ablenkeinrichtung und die Fokussiereinrichtung so ansteuert, daR von der 
Laserstrahlungsquelle abgegebene Beleuchtungs-Laserstrahlung von der Ablenkeinrichtung 
und der Fokussiereinrichtung nacheinander in mehrere Fokuspunkte innerhalb des Gewebes 

35 fokussiert wird, wobei die Detektoreinrichtung durch die Fokussierung induzierte, 
gewebespezifische Signale an die Steuereinrichtung abgibt und die Steuereinrichtung die 
Signale Mefcpunkten zuordnet, deren Ort im Gewebe jeweils durch die Lage des Fokuspunktes 
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definiert ist, und MeBpunkte herausfiltert und dadurch Lagen von Grenzschichten und/oder 
Einschlussen im Gewebe bestimmt. 

Die herausgefilterten Me&punkte konnen besonders vorteilhaft verwendet werden, urn 

5 Zielpunkte far eine nachfolgende Behandlung des Gewebes mittels im Gewebe fokussierter 
Behandiungslaserstrahlung zu erzeugen. Es ist dabei von Vorteii, daB durch Abrastem eines 
zusammenhangenden dreidimensionalen Bereiches im Gewebe ein voilstandiges 
Volumenmodelt entstehen kann und insbesondere die Lage von Grenzschichten und 
EinschlQssen bekannt ist. Abhangig vom konkreten Einzelfall genQgt es mitunter aber auch, das 

10 Gewebe nur zweidimensional oder sogar eindimensiona! abzutasten, urn notwendige 
lnformationen zur Erzeugung von Zielpunkten fQr die Einwirkung von Behandlungs- 
Laserstrahlen zu gewinnen. Durch die Lageinformation der gefiiterten Mefcpunkte liegt in der 
^ Steuereinrichtung dann ein optimales Mefcregime zum Fokussieren der Zielpunkte vor. Der 
■ Behandlungslaserstrahl kann dann auf einer vorteilhaften Linie zwischen den Zielpunkten in 

15 kurzer Zeit bewegt werden. Auch kann dadurch effektiv vermieden werden, Gewebe, auf das 
nicht eingewirkt werden soil, zu verletzen; dennoch kann eine zu behandelnde Stelle sehr dicht 
an sensiblen Gewebeteilen liegen, da die Mefcpunkte eine genaue Analyse erlauben. 
Hinsichtlich der Lage der Mefcpunkte zu den Zielpunkten kann es im Interesse einer schnellen 
Vermessung des Gewebes vorteilhaft sein, die Meftpunkte in einem anderen Abstand zu 

20 wahlen, als die Zielpunkte, beispielsweise in grSfceren Abstand. Zielpunkte werden dann auch 
zwischen Mefcpunkte gelegt, da es dann von Vorteii ist, mehr Zielpunkte anzufokussieren, als 
Mefcpunkte erfafct wurden. 

Da die Lokalisierung des Fokusses der Beleuchtungs-Laserstrahlung in den MeBpunkten Ober 
25 geeignete Ansteuerung der Fokussiereinrichtung (Lage des Mefcpuhktes in der Tiefe des 
Gewebes) und der Ablenkeinrichtung (laterale Lage des Meftpunktes) erfolgt, kann jedem 
k MeBpunkt eine eindeutige Stellung der Fokussiereinrichtung und der Ablenkeinrichtung 
V zugeordnet werden. Die ortliche Lage des Zielpunktes ist damit ebenfails durch geeignete 
Parameter von Fokussiereinrichtung und Ablenkeinrichtung definiert. Urn hier eine hohe 
30 Genauigkeit zu erreichen, ist es vorteilhaft, eine Toleranzkette, die bei der Verwendung zweier 
getrennter Systeme mitunter unvermeidbar ist, auszuschlielien, indem die Behandlungs- 
Laserstrahlung mittels derselben optischen Mittel im Gewebe ortlich verandert wird, mit denen 
auch die Lage des Fokuspunktes der Beleuchtungs-Laserstrahlung beeinflufct wird. Die damit 
erreichbare absolute Genauigkeit der Plazierung des Fokusses der Behandiungs- 
35 Laserstrahlung eroffnet Anwendungen, die bisher wegen der .Gefahr, dicht benachbartes 
sensibles Gewebe ungewollt zu beeinflussen, nicht moglich waren. 




Es ist deshalb bevorzugt, dafc die in das Gewebe fokussierte Behandlungs-Laserstrahlung auch 
als MefcstrahlenbQndel wirkt, wobei es uber dieselbe Ablenkeinrichtung und dieselbe 
Fokussiereinrichtung geformt und gefuhrt wird. Die Vermessung und Diagnose sowie die 
Behandlung wird dann mit ein und demselben LaserstrahlbQndel durchgefGhrt, das von 
5 derselben Laserstrahlungsquelle kommend und Qber dieselben optischen Mittel in das Gewebe 
fokussiert wird. Dadurch wird erreicht, daB erfadte Mefcpunkte bezQglich der optischen 
Durchbrdche und Soilzielpunkte auf denselben Referenzpunkt bezogen sind, wie die 
Zielpunkte. FOr die Messung ist die Leistung der Behandlungs-Laserstrahlung reduziert, z.B. 
durch optische Mittel, so daft sie in ihrem Fokus laserinduzierte Signale bewirkt, die eine 
10 Messung ermSglichen, das Gewebe jedoch nicht verandern. Es ist diesbezdgiich vorteilhaft, 
einen Energieminderer vorzusehen, der in den Strahlengang des Behandlungs-Laserstrahls 
geschaltet werden kann und die Energie der in das Gewebe fokusierten Behandlungs- 
, Laserstrahlung so reduziert, dafl keine irreversible VerSnderung im Gewebe stattfindet, jedoch 
I ein vom Gewebezustand Oder der Gewebeart abhangiges induziertes Signal bewirkt wird, das 
15 im Detektionsstrahlengang entsprechend detektiert wird. Die vermessenen Punkte mussen 
dabei nicht identisch mit denjenigen Punkten sein, in denen ein optischer Durchbruch erzeugt 
wird, jedoch haben in dieser ftinften AusfQhrungsform all diese Punkte einen gemeinsamen 
Referenzpunkt, da sie von ein und demselben Strahlengang aus ein und derselben 
Strahlungsquelle stammend erzeugt werden. Eine Toleranzkette, wie sie sich womSglich bei der 
20 Verwendung getrennter Systeme ergibt, ist ausgeschlossen. 

Fur die Messung wird die Energie der Behandlungs-Laserstrahlung, beispielsweise die Energie 
der einzelnen Laserpulse, mittels des Energieminderers so weit reduziert, dafi im Fokuspunkt 
keine irreversiblen Veranderungen am Gewebe mehr hervorgerufen werden. Alternativ kann 

25 auch die Eigenschaft einer gepulsten Behandlungs-Laserstrahlquelle ausgenutzt werden, 
zwischen den einzelnen Laserpulsen Hintergrundstrahlung mit stark reduzierter Leistung 

i abzugeben. Diese Hintergrundstrahlung kann fQr die Messung verwendet werden, und ein 

' Energiem inderer entf allt . 

30 Die im Detektionsstrahlengang detektierten Signale sind Mefcpunkten zugeordnet, die jeweils 
durch die bestimmte Stellung des Detektionsstrahlenganges, beispielsweise durch die 
bestimmte Stellung einer Fokussiereinrichtung und/oder einer Ablenkeinrichtung definiert sind. 
Diese Signale konnen in einem Speicher abgelegt und in einem nachgelegten Komparator mit 
einem Schwellwert verglichen werden, der unveranderlich Oder von der Lage der einzelnen 

35 Meftpunkte abhangig gewahlt sein kann. Dadurch ist es moglich, all diejenigen Melipunkte zu 
bestimmen, fur die eine Behandlung vorzusehen ist. Die entsprechenden Lageinformationen 
werden an eine Steuereinrichtung weitergeleitet, die einen entsprechenden Ablauf der 
Erzeugung optischer Durchbrdche festlegt. Die Behandlungs-Laserstrahlung wird dann mit 
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ihrem Fokus auf einer entsprechenden Bahn bewegt. So kann effektiv vermieden werden, 
Gewebe, das nicht bearbeitet werden soli, zu verletzen, auch wenn eine zu behandelnde Stelle 
sehr dicht an unverletzt zu bleibenden Gewebeteilen liegt. Die erzielbare Genauigkeit liegt in 
der Groftenordnung des Fokusdurchmessers und kann, je nach Fokusierung und 
Strahlungswellenlange, sogar unter 1 pm sein. FQr die Erzeugung der optischen DurchbrQche 
wird dann der Energiereduzierung beendet. 

In der Vorrichtung der fQnften Ausfuhrungsform kann nach der Erzeugung der optischen 
DurchbrQche mit eingeschaltetem Energieminderer auf der bereits zur Erzeugung der optischen 
Durchbruche abgefahrenen Bahn ein Meftschritt durchgefOhrt werden, in dem die optischen 
DurchbrQche bzw. deren Wirkung vermessen werden. Dabei ist wiederum ein Vergleich mit den 
w^hrend der ersten Vermessung erfaliten und im Speicher abgelegten Signalen moglich. In 
AbhSngigkeit des Vergleichsergebnisses konnen einzelne Oder mehrere Punkte zum Zweck 
einer mSglichst erfolgreichen und schonenden Behandlung erneut mit Behandlungs- 
Laserstrahlung beaufschlagt werden, d.h. es wird ein zweiter Behandlungsschritt durchgefCJhrt. 
Die Anzahl der Schritte kann somit in einer Abfolge aus Mefc- und Behandlungsschritten 
beliebig gewahit werden. Es ist deshalb bevorzugt, dad wiederholt Mefcpunkte und Zielpunkte 
bestimmt werden, wobei an den Zielpunkten jeweils Behandlungs-Laserstrahlung appliziert 
wird. 

Die Erfindung wird nachfolgend unter Bezugnahme auf die Zeichnung beispieishalber noch 
naher erlautert. in den Zeichnungen zeigen: 

Fig. 1 eine perspektivische Darstellung eines Patienten wShrend einer laserchirurgischen 
Behandlung mit einem laserchirurgischen Instrument, 

Fig. 2 eine Schemadarstellung des laserchirurgischen Instrumentes der Fig. 1 , 

Fig. 3 die Fokussierung eines StrahlenbQndels auf das Auge des Patienten beim 
Instrument der Fig. 2, 

Fig. 4 einen Signalverlauf bei der Vermessung von Streuzentren, die wahrend der 
laserchirurgischen Behandlung im Auge erzeugt werden, 

Fig. 5 eine schematische Darstellung zur Erlauterung einer wahrend der laserchirurgischen 
Behandlung ausgeQbten SchnittfQhrung, 

Fig. 6 efne Lichtquelle fQr das laserchirurgische Instrument der Fig. 2, 




eine Scannvonrichtung far das laserchirurgische Instrument der Fig. 1 , 

eine weitere AusfQhrungsform einer MeRvorrichtung des laserchirurgischen 
Instruments der Fig. 1 , 

eine schematische Darstellung einer weiteren AusfQhrungsform des 
laserchirurgischen Instrumentes der Fig. 1, 

einen Strahlengang im Bereich des Fokus von auf das Auge wirkender 
Behandlungs-Laserstrahlung des laserchirurgischen Instrumentes, 

eine schematische Darstellung von Fokuslagen bei einer weiteren Ausfuhrungsform 
einer Mefcvorrichtung fQr das laserchirurgische Instrument der Fig. 1, 

eine Detaildarstellung der auf einen Detektor der AusfQhrungsform gemafc Fig. 1 1 
gerichteten Strahlung mit einem Pinhole, 

einen funktionellen Zusammenhang zwischen Fokusverschiebung und Wellenlange 
bei der Ausfuhrungsform der Fig. 1 1 , 

eine weitere AusfQhrungsform des laserchirurgischen Instrumentes der Fig. 1, 
einen Signalverlauf, wie er mit der AusfQhrungsform der Fig. 14 erhalten wird, 
eine weitere Ausfuhrungsform Shnlich der der Fig. 14, 
eine weitere AusfQhrungsform ahnlich der Fig. 14, 
eine weitere AusfQhrungsform Shnlich der Fig. 14, 

eine schematische Darstellung einer weiteren AusfQhrungsform des 
laserchirurgischen Instrumentes der Fig. 1, 

ein Beispiel fQr ein MeGregime zur Abtastung eines Gewebes mit dem 
laserchirurgischen Instrumentes der Fig. 19 und 




Fig. 21 bis 22 weitere Beispiele fGr ein MeBregime zur Abtastung eines Gewebes mit dem 
laserchirurgischen Instalment der Fig. 19. 

In Fig. 1 ist ein laserchirurgisches Instrument 1 dargestellt, das einen Behandlungsstrahl 2 
5 abgibt, weicher auf das Auge 6 eines Patienten gerichtet ist. Das laserchirurgische Instalment 1 
ist dabei in der Lage, einen gepulsten Behandlungsstrahl 2 zu erzeugen, so dad das in US 
6.110.166 beschriebene Verfahren ausgefQhrt werden kann. Die Pulsdauer liegt dabei im Nano- 
oder Femtosekundenbereich. 

10 Mittels des laserchirurgischen Instrumentes 1 wird eine Fehlsichtigkeit des Auges 6 des 
Patienten dadurch behoben, indem aus der Homhaut des Auges 6 Material so entfernt wird, 
dali sich die Brechungseigenschaft der Homhaut urn ein gewOnschtes Maft andert. Das 

^ Material wird dabei dem Stroma der Hornhaut entnommen, das unterhalb von Epithel und 

I Bowmanscher Membran und oberhalb der Decemetscher Membran und des Endothels liegt. 

15 

Die Materialentfernung erfolgt, indem durch Fokussierung des hochenergetischen gepulsten 
Behandlungsstrahls 2 des laserchirurgischen Instrumentes 1 im Stroma Gewebeschichten 
getrennt werden. Jeder einzelne optische Durchbruch initiiert dabei eine Plasmabiase, so daft 
die Gewebeschichttrennung ein grofceres Gebiet erfafct, als der Fokus des Behandlungsstrahls 
20 2. Durch geeignete Ablenkung des Behandlungsstrahls 2 werden wahrend der Behandlung 
Plasmablasen aneinandergereiht. Die aneinanderliegenden Plasmablasen umschreiben dann 
ein Teilvolumen des Stromas: das zu entfernende Material. 

Das laserchirurgische Instrument 1 wirkt durch den Behandlungsstrahl 2 wie ein chirurgisches 
25 Messer, das, ohne die Oberflache der Hornhaut zu verletzten, direkt Material im Inneren des 
Stromas schneidet. FQhrt man den Schnitt durch weitere Erzeugung von Plasmablasen bis an 
die Oberflache der Homhaut, kann das durch die Schnittfuhrung isolierte Material des Stromas 
seitlich aus der Hornhaut herausgezogen und somit entfernt werden. 

30 Die SchnittfQhrung des laserchirurgischen Instrumentes 1 wird gemSft zuvor ermittelten 
Parametern durchgeftlhrt, damit das entfemte Teilvolumen des Stromas eine derartige 
Veranderung der optischen Eigenschaften der Homhaut bewirkt, daft eine zuvor bestehende 
Fehlsichtigkeit weitestm6glich korrigiert ist. 

35 Zur Oberwachung der genauen SchnittfOhrung ist im laserchirurgischen Instrument 1 eine 
Meftvorrichtung vorgesehen, die die raumliche Ausdehnung und/oder die Lage der vom 
Behandlungsstrahl 2 im Hornhautgewebe des Auges erzeugten Plasmablasen erfaftt. Die 
Messung erlaubt es, den Behandlungsstrahl 2 optimal zu steuern. Die Steuerung kann dabei 




sowohl die scannende Bewegung des Behandlungsstrahls 2, als auch die Steuerung der 
Strahlparameter des Behandlungsstrahls 2 in Bezug auf die Erzeugung des optischen 
Durchbruches betreffen. Der Durchmesser der erzeugten Plasmablasen ist fur die Fuhrung des 
Laserstrahls beim Scanvorgang von grofier Bedeutung, da der Abstand zwischen einzelnen 
5 Plasmablasenzentren den mittleren Plasmablasendurchmesser nicht Qberschreiten sollte. 
Ansonsten ware eine Abfolge von Plasmablasen IGckenhaft, d.h. es verbliebe zwischen den 
disruptierten Volumina immer noch zusammenhangendes Gewebe. Eine Isolierung eines zu 
entfernenden Stromamaterials ware dann nur schwer oder sogar gar nicht moglich. Auf jeden 
Fall ware das optische Resultat unbefriedigend. 

10 

Die Optimierung der Parameter des Behandlungsstrahls 2 erlaubt es aber auch die 
Plasmablasen so klein wie moglich zu halten. Je kleiner die Plasmablasen, desto feiner ist der 
vom laserchirurgischen Instrument 1 erzeugte Schnitt. Dies ist insbesondere dann wichtig, 
wenn man berflcksichtigt, dad in der Regel linsenformige Teilvolumina aus dem Stroma entfernt 
15 werden sollen. Am Rande dieser linsenformigen Teilvolumina sind die Prazision der 
Schnittfuhrung und die Feinheit des Schnittes besonders wichtig. 

Die MeRwerte der MeRvorrichtung konnen entweder in eine Anzeige am laserchirurgischen 
Instrument 1 umgesetzt werden, die es erlaubt, die Parameter des Behandlungsstrahls 2 bzw. 
20 die Fuhrung des Behandlungsstrahls 2 daraufhin zu GberprGfen, ob gewunschte und festgelegte 
Werte auch tatsachlich vorliegen. Altemativ ist es moglich, mittels einer automatischen 
ProzeRkontrolle eine Regelung der Parameter des Behandlungsstrahls 2 bzw. der Ablenkung 
des Behandlungsstrahls 2 auf bestimmte Werte hin vorzuriehmen. Das laserchirurgische 
Instrument 1 arbeitet dann vollautomatisch. 

25 

Fig. 2 zeigt eine erste AusfQhrungsform des laserchirurgischen Instruments 1. Die 
MeRvorrichtung ist hier als optischer Koharenztomograph 3 aufgebaut und folgt dem Prinzip, 
wie es in der Verdffentlichung Arch. Ophtalmol., Vol. 112, S. 1584, "Micrometer-scale 
Resolution Imaging of the Interior Eye in vivo with Optical Coherenztomographie" von J. Izatt et 
30 al., beschrieben ist. 

Der optische KohSrenztomograph 3 ist Qber einen Einkoppelstrahlteiler 4 in den 
Behandlungsstrahl 2 des laserchirurgischen Instrumentes 1 eingebunden und weist einen 
MeRarm 3a sowie einen Referenzarm 3b auf. Der Einkoppelstrahlteiler 4 koppelt Strahlung 
35 eines MeRlasers 5 in den Lichtweg des laserchirurgischen Instrumentes 1 so ein, daR die 
optischen Achsen von Behandlungsstrahl und MeRlaserstraht zusammenfallen. Der Fokus des 
Behandlungsstrahls 2 und der Fokus der Strahlung des MeRlasers 5, die beide durch eine dem 
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Einkoppelstrahlteiler 4 nachgeordnete Fokussieroptik 13 in der Hornhaut des Auges 6 gebildet 
werden, befinden sich lateral etwa an derselben Stelle (in Fig. 2 nicht zu sehen). 

Fig. 3 zeigt wie die bereits vereinigte Strahlung des Mefilasers 5 und des Behandlungsstrahls 2 
5 als einfaliender Strahl 12 mittels der Fokussieroptik 13 In die Hornhaut des Auges 6 fokussiert 
wird. Wenn die Energiedichte des Behandlungsstrahls 2 (Pulslange und Strahlungsleistung) 
oberhalb eines bestimmten Schwellwertes liegt, tritt im Fokus ein pptischer Durchbruch auf, der 
eine Plasmablase 1 1 erzeugt. 

10 Die Strahlung des Mefclasers 5 wird an der Plasmablase 11 zurflckgestreut, am dichroitischen 
Einkoppelstrahlteiler 4 wieder ausgekoppelt und gelangt dann zu einem Mefistrahlteiler 7, wo 
sie mit Strahlung des Mefclasers 5 Qberlagert wird, die zuvor vom Mefcstrahlteiler 7 zu einem 
Spiegel 8 abgeteilt wurde. Die Lage des Spiegels 8 ist verstellbar. Der Meftarm 3a ver13uft 
somit vom Mefcstrahlteiler 7 uber den Einkoppelstrahlteiler 4 zum Auge 6 und der Referenzarm 
15 3b ist zwischen Mefcstrahlteiler 7 und verstellbarem Spiegel 8 gebildet. 

Die aus Referenzarm 3b und Meliarm 3a zum Mefcstrahlteiler 7 zurQckkehrende Strahlung wird 
auf einem Photoempfanger 9 zur Interferenz gebracht. Da als MeBlaser 5 eine Lichtquelle 
verwendet wird, die bei hoher raumlicher Koharenz eine vergieichsweise kurze Koharenzlange 

20 in axialer Richtung (zeitliche Koharenzlange) von etwa 10 pm aufweist, erscheint an der 
Photodiode 9 nur dann ein Interferenzmuster, wenn die optischen Langen von Mefcarm 3a und 
Referenzarm 3b maximal urn die zeitliche Koharenzlange der Strahlung des Meftlasers 5 
differieren. Urn mit dem optischen Koharenztomographen 3 eine moglichst hohe AuflSsung zu 
erreichen, wird ein MeRlaser 5 mit einer moglichst kurzen zeitlichen Koharenzlange verwendet, 

25 im AusfQhrungsbeispiel liegt diese unter 1 0 nm. 

Urn eine Beeinflussung des optischen Koharenztomographen durch den Behandlungsstrahl 2 
des laserchirurgischen Instruments 1 zu verhindem, der von einem Behandlungslaser 10 
abgegeben und auf das Auge 6 gelenkt wird, ist der Welleniangenbereich der Strahlung des 
30 Meftlasers 5 vom Welleniangenbereich der Beobachtungsstrahiung 2 verschieden und der 
Einkoppelstrahlteiler 4 hat geeignete dichroitische Eigenschaften. Beispielsweise wird ein 
Mefclaser 5 verwendet, der Strahlung bei etwa 850 nm mit einer moglichst grofcen Bandbreite 
abgibt. Eine groRe Bandbreite fordert die axiale AuflSsung, da die Bandbreite umgekehrt 
proportional zur zeitlichen Koharenzlange des Lichtes ist. Bei Verwendung verschiedener 
35 Wellenlangen fQr die Strahlung des Melilasers 5 und Beobachtungsstrahl 2 kann eine 
Oberlagerung und Trennung der Strahlen mit einem dichroitischen Einkoppelstrahlteiler 4 
erfolgen. Zusatzlich Oder ' alternativ konnen im Strahlengang des optischen 
Koharenztomographen geeignete Filter eingesetzt werden. 



Zur Messung des Ortes einer Plasmablase 11 wird der Spiegel 8 verschoben, bis an der 
Photodiode 9 ein Interferenzmuster auftritt. Zeigt das Signal der Photodiode 9, das von einem 
Computer PC ausgelesen wird, eine Interferenz der Strahlung aus MeRarm 3a und 
5 Referenzarm 3b an, so sind MeRarm 3a und Referenzarm 3b gleich lang und der Abstand zum 
Fokus der Strahlung des Beobachtungslasers 5 in der Hornhaut des Auges 11 ist bekannt, 
wobei die MeRungenauigkeit die zeitliche Koharenzlange der Strahlung des MeRlasers 5 ist, 
d.h. die Koharenzlange in Strahlrichtung. 

10 Die RQckstreuung von Strahlung des MeRlasers 5 am Auge 6 gibt eine Aussage Ober die 
BrechzahlsprOnge in der Hornhaut des Auges 6, die sowohl an der Grenzschicht verschiedener 
Gewebe, z.B. zwischen Stroma und Bowmanscher Membran, als auch am Ort der 

. Wechselwirkung von Behandlungsstrahl 2 und Hornhaut des Auges 6 sowohl unterhalb als 

* auch oberhalb einer Schwelle auftreten, bei der es zum erw^hnten optischen Durchbruch mit 

1 5 Photodisruption und/oder -ablation kommt. 

Damit ein mdglichst groRer axialer Bereich vermessen werden kann, ist zusatzlich zu einem 
groRen Verstellweg fQr den Spiegel 8 zwischen den MeRstrahlteiler 7 und den 
Einkoppelstrahlteiler 4 eine Einrichtung zur Veranderung der Divergenz der Strahlung des 

20 MeRlasers 5 geschaltet (in Fig. 2 zur Vereinfachung nicht gezeigt), so daft vor der Einkopplung 
in den Behandlungsstrahl 2 die Divergenz der Strahlung des MeRlasers 5 verstellt werden kann. 
Durch die dem Einkoppelstrahlteiler 4 nachgeschaltete Fokussieroptik 13 erfolgt dann die 
Fokussierung von MeRstrahl 2 und Strahlung des MeRlasers 5 in unterschiedliche Foki, wobei 
durch die Verstellung der die Divergenz der Strahlung des MeRlasers 5 beeinflussenden 

25 Einrichtung die Fokuslage der Strahlung des MeRlasers 5 unabhangig vom Fokus des 
Behandlungsstrahls 2 verstellt werden kann. Der Fokus der Beobachtungsstrahlung ist somit 
entlang der optischen Achse gegenuber dem Fokus der Beobachtungsstrahlung 2 verstellbar. 
Damit wird rtickgestreute Strahlung auch entlang der optischen Achse des Behandlungsstrahls 
2 in einem Bereich erfaRbar, der groRer als der Verstellweg des Spiegels 8 ist. 

30 

Die Einrichtung zur Verstellung der Divergenz des MeRlasers 5 erlaubt es weiter, die SpotgrdRe 
der fokussierten Strahlung des MeRlasers 5 in etwa so groR zu gestalten, wie die SpotgroBe 
des fokussierten Beobachtungsstrahls, da ein Scannen in axialer Richtung, d.h. entlang der. 
Achse des Beobachtungsstrahls 2, dann uber eine synchrone Verstellung der 
35 divergenzverandemden Einrichtung und des Spiegels 8 gelingt. Durch die bei dieser Variante 
relativ hohere Fokussierung der Strahlung des MeRlasers 5 liefert der Koh§renztomograph 3 
damit eine axiale Auflosung, die sogar besser ist, als die zeitliche Koharenzlange der Strahlung 
des MeRlasers 5. Die MeRgenauigkeit steigt folglich. 1st dies nicht erforderlich, kann auf die die 




Divergenz beeinflussende Vorrichtung zwischen dem Einkoppelstrahlteiler 4 und dem 
Melistrahlteiler 7 verzichtet werden. Eine axiale Verschiebung des Bereiches, von dem 
rtJckgestreute Strahlung zu Interferenz am Photoempfanger fQhren kann, erfolgt dann 
ausschiieftlich durch Versteliung des Spiegeis 8, und die axiale Aufldsung wird hauptsachlich 
5 durch die zeitliche Koharenzlange des Melilasers 5 bestimmt (typischerweise in der 
Grolienordnung von 10 jam). 





Fig. 4 zeigt ein Signal, wie es mit einem laserchirurgischen Instrument 1 mit einem optischen 
Koharenztomographen 3 in der Bauweise der Fig. 2 erhalten wird. Hierbei ist das Signal als 
10 Funktion der Versteliung des Spiegeis 8 aufgetragen, wobei in Fig. 4 der Verstellweg L des 
Spiegeis 8 als Variable eingezeichnet ist Das Signal ist aus der mit dem Photoempfanger 9 
detektierten Interferenzerscheinung abgeleitet und wurde vom Computer PC erzeugt. Es codiert 
die Modulationstiefe der Interferenz und weist immer dann einen hohen Pegel auf, wenn das 
Signal des Photoempfangers 9 eine Interferenzerscheinung anzeigt. 
15 

Wie Fig. 4 zeigt, tritt eine erste Interferenz bei einer Verschiebung L1 auf. Diese Interferenz ist 
durch am Epithel der Homhaut rQckgestreute Strahlung verursacht Mit weiterer Verschiebung 
des Spiegeis 8 tritt ein zweiter Peak des Signals bei einer Verschiebung L2 auf. Diese 
Interferenz ist durch den Brechzahlsprung an der Plasmablase 1 1 verursacht. Die Interferenz 
20 halt bis zu einer Verschiebung L3 an. Die Grti&e der Plasmablase wirkt sich zwar auf den 
Abstand L2, L3 aus, jedoch erlaubt es in der realisierten Ausfuhrungsform die Meliauflosung 
des Koharenztomographen 3 nicht, den bei etwa 30 pm oder darunter liegenden 
Blasendurchmesser zu vermessen. Bei Verwendung einer Strahlungsquelle mit kurzerer 
zeitlicher Koharenzlange ist auch eine solche Durchmesservermessung moglich. 

25 

Der Abstand zwischen der dem Epithel zugeordneten Verschiebung L1 und dem Beginn des 
Interferenzpeaks bei der Verschiebung L2 gibt an, wie tief die Plasmablase unter dem Epithel, 
d.h. der Hornhautoberflache liegt. Aus dem Signal kann so die Lage der Plasmablase 11, die 
vom Behandlungsstrahl 2 in der Hornhaut des Auges 6 verursacht wurde, in Form des 
30 Abstandes vom Epithel erfafct werden. Alternativ zum Bezug auf das Epithel kann natQrlich eine 
Referenzierung auf das Endothel erfolgen. Hier ist in der Darstellung der Fig. 4 bei einer 
weitergehenden Verschiebung ein erneuter Peak durch am Endothel rQckgestreute Strahlung 
zu erwarten. Anstelle des Endothels bzw. des Epithels kann natQrlich auch ein Brechzahlsprung 
an der Bowmanschen oder Decementschen Membran als Bezug verwendet werden. 



35 



Der Computer PC, der das Signal des optischen Koharenztomographen 3 ausliest, generiert 
das Signal. Er dient weiter zur Steuerung des Behandlungslasers 10, wozu er zum einen eine 
Anzeige speist, die die Lage der vom Behandlungsstrahl 2 erzeugten Plasmablase 1 1 angibt. 
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Zum anderen wird diese axiale Lage der Plasmablase zur Steuerung des Behandlungsstrahls 2 
ausgewertet und verwendet, um zu garantteren, dafc der Schritt zur Isolierung des Teilvoiumens 
im Stroma wie gewQnscht ausgefQhrt wird. 

In einer vollautomatisch die Einhaltung von behandelnden Chirurgen vorgegebener Werte 
uberwachenden Ausfuhrung regelt der Computer Parameter des Behandlungsstrahls 2. Das 
chirurgische Instrument arbeitet dann mit einer Online-Kontrolle und -Regelung. 

Der MeRlaser 5 1st wie in Fig. 6 gezeigt aufgebaut Er besteht aus einem Laser 2 sowie einer 
nachgeordneten strahlformenden Einheit aus einer Linse 18, einer Blende 19 und einer 
weiteren Linse 20. Der so erzeugte Strahldurchmesser ist an den Strahldurchmesser des 
Behandlungsstrahls 2 angepa&t Durch Verstellung der Linsen 18 und 20 kann zur Auflosungs- 
oder Mefibereichsverstellung der Strahldurchmesser zusatzlich verkleinert Oder vergroBert 
werden. Zudem kann durch Versteliung der Linse 20 die Divergenz verandert werden und damit 
die Fokuslage des MeBstrahles eingestellt werden. 

Fig. 5 zeigt in einer schematischen Darstellung den unter Online-Kontrolle vom chirurgischen 
Instrument 1 ausgefQhrten Schnitt. Der einfallende Strahl 12 wird von der Fokussieroptik 13 in 
die Hornhaut 14 des Auges 6 fokussiert. Die Plasmablase 11, die mit einem Puis des 
Behandlungsstrahls 2 erzeugt wird, wirkt, wie bereits ausgefOhrt, als chirurgisches Messer, das 
im Inneren der Hornhaut 14 Gewebeschichten trennt. Durch Verstellung des einfailenden 
Strahls 12 mittels einer in Fig. 7 dargestellten Scaneinrichtung 21 aufweisend um orthogonale 
Achsen drehbare Scannerspiegel 22, 23 wird eine Vielzahl von Plasmablasen nebeneinander 
gesetzt und ein Lenslett 15 umschrieben, das aus dem Stroma der Hornhaut 14 
herausgeschnitten wird. Eine mogliche Schnittform, dies zu erreichen, ist in der US 6.110.166 
dargestellt, die eine spiralformige Aneinanderreihung von Plasmablasen 14 beschreibt. 

Nach dieser Schnittfuhrung um das Lenslett 15 herum wird ein seitlicher Schnitt 16 
vorgenommen, der es erlaubt, das nunmehr isolierte Lenslett 15 in Richtung 17 aus der 
Hornhaut 14 zu entnehmen. Die SchnittfOhrung hat dabei den Vorteil, da& im zSntralen 
Sichtbereich, in dem die optische Korrektur durch Entnahme des Lensletts 15 bewirkt wird, kein 
durch das Endothel fQhrender Schnitt nach aufcen vorliegt. Stattdessen liegt der seitliche Schnitt 
16 am optisch weniger bedeutsamen Rand der Hornhaut 14. 

Zum Verstellen des einfailenden Strahles 12 dient die Scanneinrichtung 21, die in Fig. 7 
dargestellt ist. Sie weist zwei Scannerspiegel 22, 23 auf, die unabhangig voneinander um zwei 
senkrecht zueinanderliegende Achsen drehbar sind. Damit kann der einfallende Strahl 12 
zweidimensional Qber die Hornhaut 14 gefQhrt werden. Eine axiale Verstellung des einfailenden 
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Strahls 12 erfolgt durch Verstellung der Fokussieroptik 13, d.h. durch Veranderung der Lage 
des Fokuspunktes, in dem die fOr einen optischen Durchbruch ausreichende Energiedichte und 
somitdie Plasmablase 1 1 entsteht. 

5 Um die axiale Lage der erzeugten Plasmablase genau zu bestimmen, wird, wie anhand des in 
Fig. 4 dargesteilten Signals geschildert, der Spiegel 8 des optischen Koharenztomographen 3 
versteilt. Dies kann beispieisweise durch eine Osziilation erfolgen, die jedesmal den Bereich 
zwischen den Stellungen L1 und L2 durchlauft. Im Falle einer axial hochauflosenden 
Mefteinrichtung kann eine solche gro&e Verstellung des Spiegels 8 jedoch mitunter mechanisch 
10 sehr aufwendig bzw. zeitraubend sein. FGr solche Falle ist die in Fig. 8 schematisch dargestellte 
Bauweise des optischen Koharenztomographen 3 vorgesehen, die mehrere, z. B. zwei 
Referenzarme 3b und 3b' aufweist, welche sich einander im wesentlichen gleichen, d.h. jeweils 
einen verstellbaren Spiegel 8 (Referenzarm 3b) bzw. 25 (Referenzarm 3b') haben. Jedem 
Referenzarm 3b, 3b' ist ein Photoempfanger 9, 26 zugeordnet. 



Die Lange des Referenzarmes 3b kann unabhSngig von der LSnge des Referenzarmes 3b' 
eingestellt werden. Somit kann gleichzeitig mit hoher AuflSsung an der Plasmablase und am 
Epithel rQckgestreute Strahlung, indem z.B. der Referenzarm 3b' auf den Reflex zu einer 
Referenzflache, d.h. dem Epithel eingestellt wird, und der Referenzarm 3b die 
20 Plasmablasengrenzfiache erfalit. 

Fig. 8 zeigt darGber hinaus eine mogliche Bauweise der bereits bezuglich Fig. 2 
angesprochenen aber dort nicht eingezeichneten Einrichtung zur Veranderung der Divergenz 
der Strahlung des MeRlasers 5. Beim Koharenztomographen der Fig. 8 handelt es sich um eine 
25 verstellbare Zoom-Optik 27. 

Der optische Koharenztomograph 3, wie er in den Bauweisen gem§B Fig. 2 oder 8 zur 
Anwendung kommt, bewirkt eine raumliche Selektion des Gebietes, aus dem rQckgestreute 
Strahlung aufgenommen wird. Eine axiale Selektion erfolgt durch die Interferometerkonstruktion 

30 mit dem MefJarm 3a und dem Referenzarm 3b (bzw. weiteren Paaren davon). Die 
Fokussieroptik 13 bewirkt eine laterale Selektion durch die Fokussierung. Die raumliche 
Selektion ist frei wahlbar, d.h. unabhangig von der Lage des Behandlungsstrahlfokus, wenn der 
optische Koharenztomograph mit einer eigenstandigen Scaneinrichtung ahnlich der Fig. 7 
ausgestattet ist, da dann mit hoher Auflosung das Gebiet um einen optischen Durchbruch bzw. 

35 eine Plasmablase 1 1 abgescannt werden kann. Mit der Zoom-Optik 27 kann das Gebiet der 
Plasmablase 11 nicht nur lateral, d.h. quer zur optischen Achse des Behandlungsstrahls 2, 
sondern auch axial entlang dieser optischen Achse in einem groRen Mefcbereich angefQhlt 
werden. 



15 
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Fig. 9 zeigt eine zweite AusfQhrungsform einer laserchirurgischen Instrumentes 1 . Dabei liegt 
das Prinzip zugrunde, durch geeignete raumliche Filterung am Auge 6 und dabei insbesondere 
an einer dort erzeugten Plasmablase 1 1 rGckgestrahlte Strahlung mit hoher und verstelibarer 
5 Tiefenscharfe so zu erfassen, dali zumindest die axiale Ausdehnung einer streuenden Struktur 
in der Hornhaut des Auges, beispielsweise der durch den optischen Durchbruch erzeugten 
Plasmablase 11, gemessen werden kann. Dafur ist ein konfokales Mikroskop 28 vorgesehen, 
das nach Art eines Laserscanning-Mikroskopes arbeitet. 

10 Das konfokale Mikroskop 28 verfQgt Qber einen Laser 29, dessen Strahlung von einer optischen 
Anordnung 30 hinsichtlich der Strahlparameter wie Taillienlage und Strahlquerschnitt angepaftt 
wird. Ober einen Teiler 31 wird die so erhaltene Beleuchtungsstrahlung zu einer 
Scaneinrichtung 21 geleitet, die wie die Scaneinrichtung der vorherigen Bauweisen zwei 
Scannerspiegel 22 und 23 aulweist. Die Scannerspiegel 22 und 23 sind eng benachbart und in 
15 unmittelbarer NShe einer Pupilie des Strahlengangs angeordnet. Sie haben, wie in Fig. 9 
dargestellt, senkrecht aufeinanderstehende Drehachsen und kOnnen separat angesteuert 
werden. Eine Scanoptik 32 sammelt fur die von der Betatigung der Scaneinrichtung 21 
abhangigen Strahlauslenkung die Strahlung in einer Aperturebene 35, von wo ein Objektiv 36 
ein Spotbild erzeugt, das in einer im Auge 6 geiegenen Objektebene liegt. Im Bereich dieser 
20 Objektebene wirkt auch der Behandlungsstrahl 2. Der Behandlungsstrahl 2 stammt wie bei den 
vorherigen AusfQhrungsformen aus einem Behandlungslaser 10 und wird uber einen 
Einkoppelstrahlteiler 4 mit dem Strahlengang des konfokalen Mikroskopes vereinigt. 

In der Objektebene z.B. an einer Plasmablase 11 ruckgestreute Strahlung lauft den 
25 geschiiderten optischen Weg bis zum Strahlteiler 31 zuriick. Die vom abgefQhlten 
Volumenelement aus der Objektebene stammende, d.h. am Auge 6 rQckgestreute Strahlung 
wird nach Durchlaufen des Strahlteilers 31 in einem Detektionsarm 42 detektiert. Je nach 
Ausgestaltung des Strahlteilers 31 wird die Strahlung zumindest teilweise, bei dichroitischer 
Ausgestaltung des Strahlteilers 31 auch nahezu vollstandig zu einem Interferenzfilter 38 und 
30 einer Linse 39 geleitet, die von dem ruckstreuenden Objekt in der Objektebene ein Spotbild in 
einer Pinholeebene erzeugt, in der eine Pinholeblende 40 liegt. Der Pinholeblende 40 ist ein 
Photomultiplier 41 nachgeschaltet, der ein Signal liefert, das von einer angeschlossenen 
Auswerteeinheit (nicht dargestellt) unter RQckgriff auf die aktuelle Stellung der Scaneinrichtung 
21 in ein Bildsignal umgewandelt wird. 



Mit der Gr6fte der Pinholeblende kann die GroBe der in der Objektebene zu detektierenden 
Objektstruktur eingestellt werden. Noch viei entscheidender ist es jedoch, daft mit kleiner 
werdendem Durchmesser der Pinholeblende eine gesteigerte Tiefendiskrimination in der 



35 




Objektebene einhergeht, d.h. die Grofce der Pinholeblende gibt vor f aus welchem axialen 
Bereich urn die Objektebene herum Strahlung zum Photomultiplier 41 gelangen kann. 

Das im konfokalen Mikroskop 28 verwendete konfokale Verfahren gestattet es, bestimmte 
5 Strahlung aus einem Volumenelement im untersuchten Objekt auf den Photomultiplier 41 zu 
lenken und Strahlung, die aus anderen Volumenelementen emittiert wird, so gut wie vollstandig 
zu unterdrdcken. Insbesondere wird Strahlung aus tiefer oder hoher gelegenen 
Gewebeschichten ausgeblendet. 

10 Die Pinholeblende 40 und die Objektebene, aus der Strahlung detektiert wird, liegen in 
konjugierten Ebenen. Durch eine Verstellung dieser Ebenen, beispielsweise durch Verstellung 
der Linse 39, ist es moglich, einen axialen Tiefenscan derail durchzuftlhren, date die 
Objektebene, aus der die Strahlung zum Photomultiplier 41 geleitet wird, verstellt wird. Diese 

f Verstellung ist erforderlich, um beispielsweise eine Plasmablase 11 in axialer Richtung, d.h. 

15 entlang der Achse, auf der der Behandiungsstrahl 2 einfallt, zu vermessen. 

Eine gesteigerte Unabhangigkeit zwischen axialer Lage der erwahnten Objektebene und dem 
Fokuspunkt des Behandlungsstrahls 2 kann dadurch erreicht werden, daft die bezOglich der 
Bauweisen gemali Fig. 2 und 8 bereits erwahnte divergenzverandernde Einrichtung, 
20 beispielsweise in Form einer Zoom-Optik, der Einkopplung des Behandlungsstrahls 2 uber den 
Einkoppelstrahlteiler 4 vorgeordnet wird. Durch geeignete Verstellung dieser Einrichtung wird 
die Objektebene nahezu beliebig gegenOber der Fokusebene des Behandlungsstrahls 2 
verstellt. 

25 Bei der in Fig. 9 gezeigten Bauweise ist zur baulichen Vereinfachung eine einzige 
Scaneinrichtung 21 vorgesehen, die synchron sowohi die laterale Lage des Spotbildes, von 
dem reflektierte Strahlung zum Photomultiplier 41 geleitet wird, als auch des Fokuspunktes des 
Behandlungsstrahls 2 verandert. Laterale Verschiebungen des Spots innerhalb der 
Objektebene gegenQber dem Fokuspunkt des Behandlungsstrahls 2 konnen nicht eingestellt 
30 werden. 

Bei dem Einsatz zweier unabhSngiger Scaneinrichtungen ist diese Beschrankung aufgehoben. 
Dann kann der Beleuchtungs- und Detektionsstrahlengang des konfokalen Mikroskops 28 
unabhangig gegenOber dem Behandiungsstrahl 2 am Auge 6 verstellt werden. Eine solche 
35 Bauweise ist in Fig. 9 gestrichelt angedeutet Der Einkoppelstrahlteiler 4 ist dabei durch einen 
Einkoppelstrahlteiler 4a ersetzt, der in Beleuchtungsrichtung der Scaneinrichtung 21 des 
konfokalen Mikroskops 28 nachgeordnet ist. Der Behandlungslaser 10 verfOgt hier Qber einen 
eigenen Behandlungsscanner 37, der unabhangig von der Scaneinrichtung 21 des konfokalen 



Mikroskops 28 betatigbar ist. Diese aufwendigere Bauweise gestattet es, dafc das konfokale 
Mikroskop 28 aus dem Auge 6 Strahlung an Punkten aufhehmen kann, die vollig unabhangig 
von der Fokuslage des Behandlungsstrahls 2 und mithin von der Erzeugung von Plasmablasen 
1 1 gewahlt werden konnen. Dann kann nicht nur die axiale Ausdehnung einer Plasmablase 1 1 
ermittelt werden, sondem es slnd auch laterale Abmessungen erfaftbar. 

In der in Fig. 9 gezeigten Bauweise ftlr die Mefcvorrichtung des laserchirurgischen Instrumentes 
1 wird Qber den Laser 29, die optische Anordnung 30 sowie den Einkbppelspiegel 31 eine 
separate Beobachtungsstrahlung erzeugt Je nach Anwendung kann darauf verzichtet werden 
und lediglich am Auge 6 eine konfokale Detektion von Streulicht vorgenommen werden, das 
vom Behandlungsstrahl 2 herruhrt. Zusatzlich kann auch eine phasenempfindliche Detektion, 
z.B. nach dem Nomarski-Verfahren angewendet werden, wie es in der Veroffentlichung 
Padawer J., „The Nomarski interference-contrast microscope. An experimental basis for image 
interpretation" J. Royal Microscopical Society (1967), 88, S. 305-349, deren 
Offenbarungsgehalt hier expliziert einbezogen wird, beschrieben ist. 

Bei der Bauweise der Fig. 9 wird eine besonders gute Empfindlichkeit erreicht, wenn der 
Einkoppelstrahlteiler 4 bzw. 4a dichroitisch ausgebildet ist, d.h. eine strahlumlenkende Wirkung 
im wesentlichen nur fQr die Wellenlangen des Behandlungsstrahls 2 hat. Diese dichroitische 
Eigenschaft ist auch fQr die Variante ohne separate Beleuchtungsstrahlung vorteilhaft, da sich 
gezeigt hat, dafc in Plasmablasen 11 breitbandig Strahlung auch auRerhalb des 
Spektralbereichs des Behandlungsstrahls 2 entsteht. 

Das konfokale Detektionsverfahren wird ublicherweise mit einer Optik ausgefuhrt, die moglichst 
gut chromatisch korrigiert ist. Dadurch ist sichergestellt, dafc die Strahlung aus einem 
bestimmten Volumenelement wellenlangenunabhangig am Detektor, beispielsweise dem 
Photomultiplier 41 landet. 

In einer die zweite AusfOhrungsform abwandelnden dritten AusfQhrungsform wird die Optik, die 
das Licht vom Objektiv auf die Pinholeblende 40 abbildet, dagegen bewuBt dispersiv ausgelegt 
Fig. 1Q zeigt diesbezQglich eine Vergrolierung des Detektionsarms 42 des konfokalen 
Mikroskops 28. . 

Ein einfallendes DetektionsstrahlenbCJndel 43 wird von der nun mehrteilig ausgebildeten Linse 
39 in ein fokussiertes DetektionsstrahlenbOndel 44 umgesetzt. Aufgrund der dispersiven, d.h. 
wellenlangenabhSngigen Fokussierungseigenschaften der die Linse 39 bildenden Optikgruppe 
ist die effektive Brennweite fur Licht im blauen Spektralbereich deutlich kurzer als fQr Licht im 
roten Spektralbereich. Damit wird von einem Volumenelement ausgehendes weilies Licht, das 




aus roten, grQnen und blauen Spektralanteilen zusammengesetzt ist, in unterschiedliche Foki 
fokussiert, wie Fig. 11 exemplarisch zeigt Die blaue Strahlung 48 wird in eine Fokusebene 45 
gebdndeit, die vor einer Fokusebene 46 fur grQne Strahlung liegt, der wiederum eine 
Fokusebene 47 fQr rote Strahlung 50 nachgeordnet ist. 

5 

Die dispersiven Eigenschaften der Linse 39 werden zur spektralen Selektion bzw. zum 
Gewinnen einer weiteren Tiefeninformation ausgenutzt. Wie Fig. 12 zeigt, fokussiert die 
dispersive Optik der Linse 39 fOr ein gegebenes Volumenelement nur grune Spektralanteiie 
genau in der Pinholeblende 40, da nur fQr diese Spektralanteiie die Fokusebene 46 in der 
10 Ebene der Pinholeblende 40 liegt. Der Fokus der blauen Strahlung 48 liegt auf der optischen 
Achse vor der Ebene der Pinholeblende 40, so dafc die blaue Strahlung auf dem Weg zwischen 
ihrer Fokusebene 45 und der Ebene der Pinholeblende 40 wieder divergiert. Dadurch wird nur 
, ein kleiner, nahezu verschwindender Teil an blauer Strahlung 48 durch die Pinholeblende 40 
' transmittiert und es ergibt sich eine effektive Unterdruckung der aus dem gegebenen 
15 Volumenelement stammenden blauen Strahlung 48. Dies gilt gleichermalien fQr die rote 
Strahlung 50, da deren Fokusebene 47 hinter der Ebene der Pinholeblende 40 liegt; die rote 
Strahlung aus dem Volumenelement wird also durch die Pinholeblende 40 ebenfalls abgeblockt. 
Effektiv gelangt somit in der schematischen Darstellung der Fig. 12 aus dem Volumenelement 
nur grOne Strahlung 49 zum Detektor, der hier als Spektrometer 51 ausgebildet ist. 

20 

Betrachtet man nun ein weiteres weiR abstrahlendes Volumenelement, das sich auf der 
optischen Achse zwischen dem zuvor betrachteten Volumenelement und der Optik befindet, so 
wird dessen GrOnanteil nun in einer Ebene hinter der Ebene der Pinholeblende 40 fokussiert. 
Die blaue Strahlung aus diesem weiteren Volumenelement hat allerdings einen Fokus in der 

25 Pinholeblende, wenn der axiale Abstand der beiden Volumenelemente genau der 
Fokusverschiebung entspricht, wobei hier noch die Vergrolierung der optischen Abbildung zu 
I berQcksichtigen ist. Analoges gilt fOr ein drittes Volumenelement, welches sich auf der 
optischen Achse vom Objektiv aus gesehen entsprechend hinter dem zuerst erlauterten 
Volumenelement befindet. Von diesem dritten Volumenelement konnen nur rote 

30 Strahlungsanteile die Pinholeblende 40 passieren. Durch die Pinholeblende 40 gelangt somit 
ein spektrales Strahlungsgemisch, wobei die Spektralinformation die axiale Lage des die 
Strahlung abgebenden Volumenelementes kodiert. 



Die spektrale Analyse der durch die Pinholeblende 40 fallenden Strahlung mittels des 
35 Spektrometers 51 ermoglicht deshalb eine axiale AuflQsung, ohne das konfokale Mikroskop 
verstellen zu mGssen, wobei die spektrale Information eine Tiefeninformation Qber das 
Volumenelement tragt, aus dem die Strahlung des Spektralbereiches stammt. Aus der relativen 
Hohe einzelner Spektralkanale wird die axiale Lage des Volumenelementes, aus dem die 
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Strahlung des Spektraikanales stammt, bestimmt werden. Im einfachsten Fall gendgt dabei eine 
Auswertung mlt zwei Oder drei Kanalen. 

Weiter wird auf diese Weise die GroBe eines strahlenden Volumenelementes bestimmt. Liegt 
bei einer dreikanaligen Spektralanalyse ein klelnes strahtendes Volumenelement zugrunde, so 
registriert jeweils nur ein Kanal ein Qber einem bestimmten Schwellwert liegendes Signal. Im 
Obergangsbereich konnen auch zwei Signale ein entsprechendes Signal zeigen, niemals 
jedoch alie drei Kanale, so lange das Volumenelement kleiner ist, als die Fokusablage zwischen 
den spektral am weitesten auseinanderliegenden Kanalen. Liegt dagegen ein grofies 
strahlendes Volumenelement vor, wird das Spektrometer im wesentlichen in alien Kanalen etwa 
gleiche Signale liefern. Die Breite der spektralen Verteilung, die vom Spektrometer 51 angezeigt 
wird, tragt also Informationen Qber die Grofce des Volumenelementes. Je breiter die spektrale 
Verteilung ist, desto grd&er ist das Volumenelement. 

Die durch die dispersive Optikgruppe der Linse 39 erreichte Fokusablage dF 1st in Fig. 13 als 
Funktion der WelienlSnge LAMBDA aufgetragen, wobei alle Werte in *im eingetragen sind. FOr 
einen Spektralbereich von blau bis rot ergibt sich eine Fokusverschiebung in der 
GrSftenordnung von mindestens 1 mm. Mit dem geschilderten spektralselektiv detektierenden 
konfokalen Mikroskop 28 konnen also Plasmablasen bis zu 1 mm maximaler Ausdehnung 
erfaRt werden. Da dieser Mefcbereich in der Regel ausreicht, kann die dritte AusfQhrungsform 
auf eine axiale Verstellung der Objektebene des konfokalen Mikroskops verzichten und 
dennoch fQr eine Online-Kontrolle ausreichende Information Qber die axiale Ausdehnung einer 
Plasmablase 1 1 bereitstellen. 

Nattirlich spielt dabei die Spektralverteilung der aus dem untersuchten Objekt stammenden 
Strahlung eine Rolle. Die spektrale Detektion konfokal aufgenommener Strahlung bei 
Verwendung einer dispersiven Optik erfordert, da& aus der Objektebene Strahlung mit einer 
gewissen breitbandigen Spektralverteilung verfQgbar ist. Hier kann in einfachster AusfQhrung 
die Abstrahlung einer zu detektierenden Plasmablase 11 direkt abgefQhit werden, da das 
Plasma wShrend des Distruptionsvorgangs, der durch den Behandlungsstrahl 3 eingeleitet 
wurde, in einem breiten Spektrum Strahlung emittiert. In bestimmten Anwendungsfallen kann es 
. allerdings vorkommen, daB die spektrale Verteilung der Abstrahlung nicht ausreichend zeitlich 
oder spektral gleichbleibende Eigenschaften aufweist. FQr diese Falle ist eine externe 
Beleuchtung vorgesehen. Die externe Beleuchtung mud die erforderliche spektrale Bandbreite 
aufweisen, beispielsweise kann eine Wei6licht-LED oder eine Gluhlampe verwendet werden. 

In einer Variante der dritten AusfQhrungsform wird kein Spektrometer 41 eingesetzt. Statt 
dessen erfolgt eine Beleuchtung des zu detektierenden Volumenelementes bzw. Spots mit 



spektra! gesteuerter Strahlung, wobei die Strahlung sequentiell spektral verstellt wird. In einer 
einfachen Bauweise werden zur Beleuchtung eine blaue, eine griine und eine rote LED 
verwendet, die sequentiell betatigt werden. Die Information uber die einzelnen Spektralkanale 
wird dann zeitsequentiell erfafit, so da& durch die geeignete Gestaltung der Beleuchtungsquelle 
in dieser Abwandlung mit einem kostengQnstigen Detektor gearbeitet werden kann, der keine 
oder nur ansonsten unzureichende spektrale Diskriminierungsfahigkeit zeigt. 

Fig. 14 betrifft eine vierte AusfQhrungsform eines laserchirurgischen Instrumentes 1. Sie macht 
sich fQr die Mefivorrichtung das Prinzip einer Spaltlampe zunutze, indem eine 
Beieuchtungsstrahlung auf einer optischen Achse schrag zu einer optischen Achse, unter der 
eine Beobachtung erfolgt, eingestrahlt wird. 

Die Meflvorrichtung ist als Spaltlampenanordnung 52 aufgebaut, die mittels einer Spaltoptik 53 
die Homhaut 14 des Patientenauges 6 spaltformig beleuchtet Die Spaltoptik 53 bildet dabei 
entiang einer optischen Achse 60 der Spaltbeleuchtung in die Hornhaut ein sehr schmales 
Lichtbundel ab. Dieses LichtbQndel kann beispielsweise mit einer Spaltblende oder einem als 
steuer- oder programmierbare Blende dienenden Bauteil, wie einem Mikrospiegelarray o.§., 
erzeugt werden. In der Bauweise der Fig. 14 wird ein Mikrospiegelarray verwendet, das mit 
Strahlung beleuchtet wird, wobei nur eine oder wenige Spiegelzeilen das Licht zur Homhaut 14 
reflektieren. Die Spaltbeleuchtung Qber die Spaltoptik 53 kann bezGgiich des Einstrahlwinkels, 
d.h. bezQglich der Lage der optischen Achse 60, in einer Scanrichtung 54, die in Fig. 14 durch 
einen gebogenen Doppelpfeil angedeutet ist, verstellt werden. Dies erfolgt durch geeignete 
Ansteuerung des Mikrospiegelarrays. 

In der Homhaut wird die eingebrachte spaltformige Beleuchtung an Streuzentren, 
beispielsweise dem Epithel, dem Endothel oder durch das laserchirurgische Instrument 1 
erzeugten Plasmablasen 11 gestreut. Das Streulicht wird von einem Objektiv 56 aufgenommen, 
das auch den Behandlungsstrahl 55 in die Homhaut 14 fokussiert. Der Behandlungsstrahl 55 
des laserchirurgischen Instrumentes 1 ist auch in dieser AusfQhrungsform uber den 
Einkoppelstrahlteiler 4 in den Strahlengang eingekoppelt. Der Einkoppelstrahlteiler 4 trennt das 
vom Objektiv 56 aufgenommene Streulicht ab, und leitet es mittels einer Abbildungsoptik 58 auf 
einen Photoempfanger 59. Objektiv 56, Einkoppelstrahlteiler 4 und Abbildungsoptik 58 bilden 
einen Beoachtungsstrahlengang. 

Der Photoempfanger 59 nimmt nur Strahlung auf, die aus dem Kreuzungspunkt der optischen 
Achse 60 der Spaltbeleuchtung und der optischen Achse 61 des Selektions- oder 
Beobachtungsstrahlenganges stammt. Am Kreuzungspunkt ist ein Streulichtkanal 57 gebildet, 
aus dem durch die Spaltbeleuchtung bewirktes Streulicht aufgenommen wird. 
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Durch die scannende Bewegung der Spaltbeleuchtung wird der Streulichtkanal entlang der 
optischen Achse 61 des Detektionsstrahlenganges verschoben, wobei eine Verschwenkung der 
optischen Achse 60 der Spaltbeleuchtung nach links in der Darstellung der Fig. 14 den 
Streulichtkanal Richtung Endothel, eine Verschwenkung nach rechts in Richtung Epithel 
verschiebt. Die Verschwenkung der optischen Achse 60 der spaltformigen Beleuchtung erlaubt 
ein Abscannen der Hornhaut 14 entlang der optischen Achse 61, und die Lage einer 
Plasmablase 11 kann durch eine scannende Verschiebung des Streulichtkanals 57 vom 
Endothel zum Epithel genau bestimmt und durch Bezug auf die Reflexe von Endothel bzw. 
Epithel Oder Bowmanscher Membran hinsichtlich des Abstandes dazu referenziert werden, so 
daB nicht nur eine Durchmesserbestimmung der Plasmablase 11, sondern auch eine (absolute) 
Lagedetektion relativ zu Endothel und Epithel mdglich ist. 

Das mit der Spaltlampenanordnung 52 erhaltene Signal ist in Fig. 15 dargestellt, die den 
Signalpegel, d.h. die vom Photoempfanger 59 registrierte Strahlungsintensitat in einem 
Signalverlauf 63 aufgetragen Qber einen Scanwinkel a der optischen Achse 60 zeigt, auf der die 
spaltformige Beleuchtung eingestrahlt wird. 

Wie zu sehen ist, tritt bei einem Winke! <x0 ein erster Signalpeak auf, der von einem 
RQckseitenreflex 64 der Hornhaut 14, d.h. vom Reflex am Endothel herrOhrt. Zwischen einem 
Winke! <x1 und a2 wird ein Plasmablasenreflex 65 detektiert, dessen Breite ein Mali fOr die 
Ausdehnung der Plasmablase 11 entlang der optischen Achse 61 ist. Beim Winkel o3 wird 
schlielilich ein vom Endothel stammender Vorderseitenreflex registriert Die bekannte Dicke der 
Hornhaut 14 skaliert den Abstand zwischen dem Winkel a0 und a3 in ein Dickenmafc, wodurch 
der Abstand a0 bis a1, d.h. die Hohe der Plasmablase Qber dem Endothel, der Abstand <x1 bis 
a2, d.h. die Dicke der Plasmablase, sowie der Abstand a2 bis <x3, d.h. die Tiefe der 
Plasmablase unter dem Epithel, in ein LSngenmafi umgerechnet werden kann. 

Soil zusatzlich zur axialen Information, die durch die Scannbewegung der spaltformigen 
Beleuchtung erhaiten wurde, eine laterale Information gewonnen werden, kann im 
Detektionsstrahlengang eine Abbildung auf einen biidgebenden Detektor anstelle des 
Photoempfangers 59 erfolgen. 

Dieses Prinzip wird in Fig. 16 gezeigt, die eine Variante der vierten Ausfuhrungsform betrifft. Die 
Bauweise der Fig. 16 entspricht weitgehend der anhand Fig. 14 eriauterten. Identische 
Bauelemente sind mit gleichen Bezugszeichen versehen und werden deshalb nicht noch einmal 
geschildert. 





Die spaltformige Beleuchtung fallt nun zentral, d.h. koaxia! zum Behandlungsstrahl 55, ein. 
Dadurch wird ein Beleuchtungsstrahlengang 70 erhalten, dessen optische Achse 60 mit der 
optischen Achse 61 des Behandlungsstrahlenganges zusammenfallt. Die Beobachtung erfolgt 
entlang einer optischen Achse 61, die schrag zur optischen Achse 60 des 

5 Beleuchtungsstrahlenganges liegt. Der Beobachtungsstrahlengang 67 liegt also unter einem 
Winkel zum Beleuchtungsstrahlengang, wie es auch in der Ausfuhrungsform der Fig. 14 der Fall 
war, allerdings wird in der Bauweise der Fig. 16 die Scanbewegung des 
Beleuchtungsstrahlenganges durch eine fur den Behandlungsstrahl ohnehin vorgesehene 
Scaneinrichtung 54 bewirkt. Die von der Scaneinrichtung 54 kommende Strahlung wird in der in 

10 Fig. 16 gezeigten Bauform noch einmai durch einen Spiegel 68 umgeleitet, der optional als 
Strahlteiler ausgebildet sein kann und die Beobachtung des Operationsgebietes mit einem 
Mikroskop ermoglicht. 

Die Scaneinrichtung 54 verandert den Einfallswinkel der optischen Achse 60 zum Auge 6, unter 
15 dem die Beleuchtungsstrahlung des Beleuchtungsstrahlengangs 70 auf die Hornhaut 14 einfallt. 
Der Beobachtungsstrahlengang 67 sowie dessen optische Achse 61 sind in der 
AusfQhrungsform der Fig. 16 nicht verstellbar ausgestaltet, wobei dies natOrlich zum Gewinnen 
zusatzlicher Information optional moglich ist. Der Streulichtkanal 57 wird also entlang der 
(feststehenden) optischen Achse 61 des Beobachtungsstrahlenganges verschoben. Im 
20 Beobachtungsstrahlengang 67 ist der Abbildungsoptik 58 ein Bildempfanger 69 nachgeordnet, 
der ein Bild des Streulichtkanales 57 aufnimmt, der am Schnittpunkt der Achsen 61 und 60 liegt 
Durch Auswertung des Bildes vom Bildempfanger 69 wird dabei Information Qber Grofce und 
Lage der Plasmablase 11 gewonnen, wobei eine Intensitatsauswertung des Bildes in einem 
durch die Plasmablase 1 1 fQhrenden Schnitt oder einer entsprechenden Projektion ein Signal 
25 3hnlich der Fig. 1 5 ergibt. 

Fig. 17 zeigt eine weitere Variante der vierten AusfQhnjngsform Fig. 16. Bereits in der Fig. 16 
gezeigte Bauteile sind mit gleichen Bezugszeichen bezeichnet und werden nicht noch einmai 
erlautert. Die Spaltlampenanordnung 52 der Fig. 17 sieht ebenfalls wie die Bauweise der Fig. 
30 16 einen Beobachtungsstrahlengang 67 vor, dessen optische Achse 61 schr§g zur optischen 
Achse 62 des Behandlungsstrahlenganges liegt. Im Beobachtungsstrahlengang 67 ist die 
Abbildungsoptik 58 einem Bildempfanger 69 vorgeordnet. Es wird jedoch nun keine zusatzliche 
Beleuchtungsstrahlung eingekoppelt, stattdessen wird direkt die an einer Plasmablase 11 
gestreute Behandlungsstrahlung bzw. in der Plasmablase 11 erzeugte Strahlung selbst 
35 detektiert. Die Beobachtung erfolgt schrag, urn aus dem Signal des Bildempfangers 69 eine 
Tlefeninformation ableiten zu konnen. Zusatzlich ist Qber den Strahlteiler 4, der nunmehr nicht 
mehr zur Einkopplung dient, eine visuelle Beobachtung mittels eines Mikroskops moglich. 



Fig. 18 zeigt eine weitere Variante der vierten Ausfuhrungsform. Die eine 
Spaltiampenanordnung 52, die als MeReinrichtung in einem laserchirurgischen Instrument 1 
dient, entspricht im wesentlichen der Bauweise der Fig. 17, jedoch wird Qber den 
Einkoppelstrahlteiler 4 nun ein Beleuchtungsstrahlengang 70 eingekoppelt, der Qber das 
5 Objektiv 56 eine spaltformige Beleuchtung entiang der optischen Achse 62 der 
Behandlungsstrahlung 55 einstahlt. Der Einkoppelstrahlteiler 4 fQhrt die optische Achse 60 der 
Beleuchtungsstrahlung mit der optischen Achse 62 der Behandlungsstrahlung 55 zusammen. 

Dem Einkoppelstrahlteiler 4 ist jedoch eine Beleuchtungsscaneinrichtung 71 vorgeschaltet, die 
10 eine eigenstandige, von der Behandlungsstrahlung 55 unabhangige Ablenkung der 
spaltformigen Beleuchtung ausfuhrt Damit kann der Streulichtkanal 57, aus dem. durch die 
spaltformige Beleuchtung hervorgerufenes Streulicht in den Beobachtungsstrahlengang 67 
gelangt, auch lateral gegenQber dem Fokus der Behandlungsstrahlung verstellt werden. Es lalit 
sich also zus§tzlich zu der bei der Bauweise der Fig. 16 erhaltenen Information durch das 
15 Signal des Bildempfangers 69 zusatzlich noch Information Ober das Streulichtbild und damit 
Ober die Hornhautstruktur seitlich des Fokuspunkts der Behandlungsstrahlung 55 gewinnen. 

Selbstverstandlich wird die durch die MeBvorrichtung der dritten oder vierten AusfOhrungsform 
gewonnenen Information Qber Lage bzw. GroRe der Plasmablase 11 zur Steuerung des 
20 laserchirurgischen Instrumentes herangezogen, so daR auch hier eine Online-Kontrolle und 
-Regelung erreicht ist. 

Fig. 19 zeigt schematisch eine fOnfte AusfOhrungsform eines laserchirurgischen Instruments, 
bei dem eine gepulste Laserstrahlquelle 71 mit einer zur Behandlung des betreffenden 

25 Gewebes hlnreichend groRen Pulsenergie, in einer Ablenkeinrichtung 72, die das von der 
Laserstrahlquelle 71 kommende Laserstrahlbundel lateral ablenkt, eine durchstimmbare 
Fokussiereinrichtung 73, mit der die Lage des Fokuspunktes in der Tiefe des Gewebes 
eingestellt wird, eine Positioniereinrichtung 74 zur Positionierung des zu behandelnden 
Gewebes 6 sowie eine Steuereinrichtung 75 zur Ansteuerung der Laserstrahlquelle 71, der 

30 Ablenkeinrichtung 72 und der Fokussiereinrichtung 73 vorgesehen sind. Die Steuereinrichtung 
75 steuert die genannten Komponenten an, so daR der Fokus der Laserstrahlung nacheinander 
auf reale Zielpunkte ZP' mit den Koordinaten (x M \ y*\ z"') fokussiert wird. Dazu mGssen der 
Steuereinrichtung 75 Informationen Qber die Koordinaten (x u , y t z") von Sollzielpunkten ZP zur 
VerfGgung stehen. Die Positioniereinrichtung 74 kann je nach Anwendung entfallen oder durch 

35 eine die Grobausrichtung des Gewebes 76 sicherstellende Einrichtung ersetzt werden. 

Weiter sind in dem laserchirurgischen Instrument der Fig. 19 ein Energieminderer 77, ein 
Detektor 78 und eine Speichereinheit 79 vorgesehen. Die Strahlenergie der gepulsten 
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Laserstrahlquelle 71 wird bei in den Strahlengang eingeschaltetem Energieminderer so weit 
abgeschwacht, dad der Fokus der Laserstrahlung im Gewebe 76 keine irreversfblen 
Veranderungen hervorruft. Das von der Laserstrahlquelle 71 abgegebene LaserstrahlbQndel 80 
kann somit zum einen als MeRstrahlenbQndel (in einem sogenannten Meftregime) als auch als 
BehandlungsstrahlenbQndel (in einem sogenannten Behandlungsregime) in das Gewebe 76 
fokussiert gescannt werden. Als MeBstrahlenbQndel bewirkt das LaserstrahlbQndel 80 im realen 
MeBpunkt MP abhSngig von den Eigenschaften des Gewebes ein laserinduziertes Signal S, 
welches von einem Detektor 78 Ober den (nicht weiter dargestellten) Detektionsstrahlengang 
empfangen wird. Die detektierten laserstrahlungsinduzierten Signale S werden vom Ausgang 
des Detektors 78 dem Eingang einer Speichereinheit 79 zugefQhrt und in der Speichereinheit 
79 gemeinsam mit den Koordinanten (x' f y\ z') der erfa&ten zugehorigen Mefipunkte MP' 
abgelegt In einer mit dem Ausgang der Speichereinheit 79 verbundenen Komperatoreinheit 81 
werden die laserstrahlungsinduzierten Signale S mit dort abgelegten Schwellwerten § 
verglichen. 

Dadurch werden diejenigen Meflpunkte selektiert, die als Zielpunkte mit dem 
Behandlungslaserstrahl beaufschlagt werden sollen, wenn der Energieminderer 7 ausgerQckt 
ist. Dadurch wird das Behandlungsregime festgelegt. Die Koordinaten dieser ausgewahlten 
erfafiten Mefcpunkte MP' werden an die Steuereinrichtung 75 weitergeleitet und stehen zur 
Ansteuerung der Ablenkeinrichtung 72 und der Fokussiereinrichtung 73 zur VerfQgung. 

Eine Transformation der Koordinaten der erfafcten Mefcpunkte MP' in Koordinaten der 
Sollzielpunkte ist nicht notwendig, da sie auf dasselbe Koordinatensystem bezogen sind. Das 
Koordinatensystem (x\ y\ z') der Messung ist mit dem der Zielpunkte (x"\ y"\ z ut ) der Messung 
sowie dem fUr die Behandlungs-Laserstrahlung eingestellt identisch bezuglich des 
Bezugspunktes. Eventuelle Abweichungen von dieser Identitat durch geratespezifische 
Toleranzen sind nicht weiter stfirend, da sie auf jeden Fall konstant bleiben und damit 
ausgeregelt werden konnen. 

Fig. 20 zeigt ein erstes MeRregime zur Abtastung eines Gewebes 76. Beginnend von einem 
Startpunkt 88 wird der Laserfokus auf in einem Raster angeordnete Meftpunkte gelenkt 
Unterschiedliche Gewebearten 80a und 80b, die an einer Grenzschicht 91 aneinanderstolien, 
fOhren zu unterschiediich laserinduzierten Signalen S. Jedem MeBpunkt laRt sich anhand des 
ausgewerteten Signals S ein Gewebetypus zuordnen. So liegt der Me&punkt 82a im ersten 
Gewebetyp 80a und der Melipunkt 82b im zweiten Gewebetyp 80b. Daraus laBt sich ein 
Erwartungsbereich 83 fur die mogliche Lage der Grenzschicht 91 ableiten. Dieser Bereich ist in 
Fig. 20 von links oben nach rechts unten schraffiert dargestellt Die Genauigkeit, mit der die 



tatsachliche Lage der Grenzschicht 91 durch den Erwartungsbereich 83 angegeben werden 
kann, hangt vom lateralen Rasterabstand 84 und dem normalen Rasterabstand 85 ab. 

Das in Fig. 21 dargestellte Meftregime unterscheidet sich gegenQber dem der Fig. 20 durch 
5 eine hohere Tiefenauflosung, d.h. durch einen geringeren normalen Rasterabstand 85. Die 
Lage der Grenzschicht 91 lafct sich bei gleichem lateralen Rasterabstand 84 erheblich genauer 
bestimmen, wenn die Grenzschicht 91 annahemd parallel zur OberflSche verlauft und keine 
gro&en Steigungen aufweist. Je nach vermutetem Verlauf der Grenzschicht 91 kann deshalb 
durch asymmetrische Gestaltung der Rasterauflosung, beispielsweise durch einseitige 
10 Erhohung in nur einer Dimension die Mefcgenauigkeit erhoht werden, bzw. durch Verringerung 
der RasterabstSnde in den anderen Dimensionen die Anzahl der Mefcpunkte 82 und damit die 
Mefidauer verringert werden. Die Abtastung eines Volumens hat den Vorteil, alle dort 
vorkommenden Strukturen erkennen zu kSnnen. So werden z.B. EinschlQsse 89 genauso 
detektiert, wie die Grenzschicht 91. 
15 

Besteht jedoch nur Interesse an der Lage der Grenzschicht 91 , kann das Mefcregime zur 
Verringerung der Melidauer verandert werden, wie in Fig. 22 dargestellt ist, die eine dritte 
Variante fur ein Mefcregime zeigt, die mit moglichst wenig Melipunkten und dennoch hoher 
Auflosung den Verlauf einer Grenzschicht 91 abtastet. Die Abtastung beginnt an eihem 
20 Startpunkt 88, von dem bekannt ist, dafc er im ersten Gewebetyp 80a liegt. Im vorbestimmten 
Rasterabstand wird dann der Fokus in Richtung der vermuteten Lage der Grenzschicht 91 
verschoben und das Signal S ausgewertet. Oberschreitet der Fokus die Grenzschicht 91 , §ndert 
sich das Signal S. Die Tiefenkoordinate der Grenzschicht 91 ist an dieser lateralen Position 
somit bekannt. Im lateralen Rasterabstand wird dann der Abtastvorgang beginnend in der 
25 gleichen Tiefe an einem neuen Startpunkt 86 fortgesetzt. Statt den Fokus aber nun entweder 
aufwSrts Oder abwarts zu bewegen, wird alternierend in grofcer werdendem Abstand vom neuen 
Startpunkt 86 Ober und unterhalb der erwarteten Tiefenlage der Grenzschicht 91 gemessen. 
Dies ist in Fig. 22 durch kleine gebogene Pfeile angedeutet. 

Dadurch wird an alien interessierenden lateralen Punkten die Tiefenlage der Grenzschicht 91 
bestimmt. Es werden dafflr umso weniger Melipunkte benStigt, je besser die vermutete Lage 
der Grenzschicht 91 an der neuen lateralen Position mit der tatsachlichen Position 
Obereinstimmt. Erfahrungswerte Qber den Verlauf der Grenzschicht 91 erlauben es also die 
Anzahl der benotigten MeBpunkte weiter abzusenken. Solche Erfahrungswerte liegen 
beispielsweise fdr den Verlauf der Bowman'schen Membran vor, die etwa in konstanter Tiefe 
unter der Hornhautauilenseite liegt und annahemd spharisch ist. Nach einigen Me&punkten lafct 
sich daher die vermutete Tiefenlage dieser Membran recht genau vorhersagen, und es sind nur 
noch wenige Melipunkte notig, urn die exakte Position zu bestimmen. 
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Auch kann bei vielen Gewebestrukturen von einem gleichmafcigen Verlauf ohne 
Tiefenschwankungen mit grower Raumfrequenz ausgegangen werden, so dali eine geringere 
laterale Aufl6sung von ca. 0,1 mm ausreichend seln kann. Ein Bereich von 10 mm 
5 Durchmesser kann dann mit ca. 100.000 Abtastpunkten mit 0,1 mm lateraler Auflosung und 1 
pm Tiefenauflosung erfa&t werden. 

Die geschilderten AusfQhrungsformen konnen besonders vorteilhaft fur das eingangs erwahnte 
Operationsverfahren eingesetzt werden. Dazu kann man die Hornhaut des Auges an einem 
Kontaktglas durch Ansaugen mit hoher Tiefenauflosung (ca. 1 pm) und geringer lateraler 
Auflosung (z.B. 100 pm) vom Epithel bis zum Endothel uber den gesamten Bereich, in dem der 
chirurgische Eingriff erfolgen soil, vermesseri. Bei der fGnften Ausfuhrungsform ist dazu der 
Energieminderer 77 eingeschaltet, und es werden die Schichten der Hornhaut an mehreren 
Positionen in einem lateralen 100 pm Raster im wesentlichen senkrecht zur Homhautoberfiache 
abgetastetlm Detektionsstrahlengang wird dann beispieisweise eine Mehrphotonenfluoreszenz 
bei einer geeigneten Wellenlange, die auf die Unterschiede der unterschiedlichen Schichten 
und/oder Grenzschichten sensitiv ist, ortsaufgelost detektiert. Alternativ kann jedes der zuvor 
erwahnten Mefcprinzipien Anwendung finden. 




20 Aus einer Vielzahl derart gevyonnener Tiefenprofile IS&t sich dann ein dreidimensionales Abbild 
der Schicht der Hornhaut erstellen. In diesem Abbild lalit sich die lateral aufgeloste Tiefenlage 
der Bowman'schen Membran erkennen, die je nach SchnittfOhrung bedeutsam sein kann. Zur 
Behandlung wird dann der Energieminderer aus dem Strahiengang entnommen, so dad bei 
erneuter Ausfdhrung des Scanvorgangs der erwunschte Schnitt unterhalb der Epithelgrenze 

25 ausgefuhrt wird. Das Epithel bleibt dadurch weitgehend unverletzt, so dali der Schnitt nach 
einigen Tagen wieder verheilt 

^ Es kann aber nicht nur das Epithel entlang der Bowman'schen Membran gelost werden, 
sondern auch eiri tiefer im Stroma liegender Schnitt ist moglich. Die Dicke des am Epithel 

30 verbleibenden Stromas kann dabei durch die vorherige Messung genau eingestellt werden, 
wodurch eine Beschadigung oder Verlust des Epithels ausgeschlossen ist 
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PatentansprQche 

1. Vorrichtung zur Messung elnes optischen Durchbruches, der in einem Gewebe (6, 14) 
unterhalb einer Gewebeoberflache von einer Behandlungs-Laserstrahlung (2) ausgelost wird, 
die eine laser-chirurgische Einrichtung (1) in einem im Gewebe (6, 14) liegenden 
Behandlungsfokus (11) bdndelt, wobei die Vorrichtung einen Detektionsstrahlengang mit einer 

10 Optik aufweist, dadurch gekennzeichnet, dafc die Optik aus dem Gewebe (6, 14) unterhalb 
der Gewebeoberflache ausgehende Strahlung in den Detektionsstrahlengang einkoppelt, und 
dem Detektionsstrahlengang eine Detektoreinrichtung (4, 3, 9; 39, 40 t 41; 58, 59, 60) 
nachgeordnet ist, die ein Detektionssignal erzeugt, das raumliche Ausdehnung und/oder Lage 
des optischen Durchbruchs im Gewebe (6, 14) anzeigt. 

15 

2. Vorrichtung nach Anspruch 1, gekennzeichnet durch eine Beleuchtungsstrahlungsquelle 
(5, 29, 53), die Beleuchtungsstrahlung in das Gewebe (14) einkoppelt. 

3. Vorrichtung nach Anspruch 2, dadurch gekennzeichnet, dafc die 
20 Beleuchtungsstrahlungsquelle auch zur Abgabe der Behandlungs-Laserstrahlung (2) 

ausgebildet ist. 

4. Vorrichtung nach Anspruch 2 oder 3, dadurch gekennzeichnet, dafi die 
Beleuchtungsstrahlungsquelle (5) und der Detektionsstrahlengang Teil eines 

25 Interferometeraufbaus (3) sind. 

5. Vorrichtung nach Anspruch 4, dadurch gekennzeichnet, dali der Interferometeraufbau (3) 
einen Meliarm und einen verstellbaren Referenzarm (7, 8) aufweist, wobei die 
Beleuchtungsstrahlung in Strahlrichtung eine Koharenziange aufweist, von der die Auflosung 

30 abhangt, mit der das Detektionssignal die raumliche Ausdehnung anzeigt, wobei Interferenz nur 




auftritt, wenn LSnge von MeBarm und Referenzarm sich maximal um die KoharenzlSnge 
unterscheiden. 

6. Vorrichtung • nach Anspruch 4 oder 5, dadurch gekennzeichnet, daB die 
Beleuchtungsstrahlungsquelle die Beleuchtungsstrahlung (12) in einen im Gewebe (14) 
gelegenen Beleuchtungsfokus (11) bQndelt, wobei die Lage des Beleuchtungsfokusses (11) zur 
Erzeugung des Detektionssignals verstellbar ist. 

7. Vorrichtung nach Anspruch 6, dadurch gekennzeichnet, daB die Beleuchtungsstrahlung 
in einen Lichtweg der Behandlungs-Laserstrahlung eingekoppelt ist, wobei eine verstellbare 
Optik (26) verwendet ist, mit der die Divergenz der Beleuchtungsstrahlung ohne Veranderung 
der Divergenz der Behandlungs-Laserstrahlung veranderbar ist. 

8. Vorrichtung nach Anspruch 1, 2 oder 3, dadurch gekennzeichnet, daB die 
Detektoreinrichtung (39, 40, 41) die aus dem Gewebe ausgehende Strahlung mittels einer 
konfokalen Abbildung erfaSt. 

9. Vorrichtung nach Anspruch 8, dadurch gekennzeichnet, daB die Detektoreinrichtung das 
Detektionssignal erzeugt, in dem sie deh Fokus der konfokalen Abbildung verstellt, 
vorzugsweise entlang einer Strahlrichtung der Behandlungs-Laserstrahlung. 

10. Vorrichtung nach Anspruch 8 oder 9, dadurch gekennzeichnet, daft die Optik (39) des 
Detektlonsstrahlenganges dispersiv ausgelegt ist, so daft sie verschiedene spektrale 
Brennpunkte (45, 46, 47) bei der konfokalen Abbildung aufweist, wobei die Detektoreinrichtung 
eine spektral selektive Erfassung der in der konfokalen Abbildung aufgenommene Strahlung 
vornimmt, um das Detektionssignal zu erzeugen. 

11. Vorrichtung nach Anspruch 10, gekennzeichnet durch ein mehrkanaliges Spektrometer 
(51 ) zur Aufnahme der Strahlung hinter dem Pinhole. 

12. Vorrichtung nach den Ansprtichen 2 und 10, dadurch gekennzeichnet, daB die 
Beleuchtungsstrahlungsquelle (30) mehrere, einzeln betatigbare Teiistrahlungsqueilen mit 
unterschiedlichen spektralen Eigenschaften aufweist, so daB die spektrale selektive Erfassung 
durch sequentielle Betatigung der Teiistrahlungsqueilen bewirkbar ist. 

13. Vorrichtung nach Anspruch 1, 2 oder 3, dadurch gekennzeichnet, daB der 
Detektionstrahlengang (67) eine optische Achse (61) aufweist, die schrag zu einer optischen 
Achse (62, 60) der Behandlungs-Laserstrahlung oder einer Beleuchtungsstrahlung liegt 
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14. Vorrichtung nach Anspruch 13 und 2, dadurch gekennzeichnet, dali die 
Beleuchtungsstrahlenquelle (53) eine Spaltbeleuchtung des Gewebes (14) bewirkt 

15. Vorrichtung nach Anspruch 13 oder 14, gekennzeichnet durch eine Scannelnrichtung 
(54), mit der die Lage der optischen Achse (61) des Detektionsstrahlengangs (67) zur optischen 
Achse (62, 60) der Behandlungs-Laserstrahlung oder der Beleuchtungsstrahlung verstellbar ist. 

16. Vorrichtung nach einem der obigen AnsprQche, dadurch gekennzeichnet, dafc die 
Detektoreinrichtung ein Mali fOr die rSumliche Ausdehnung und/oder Lage einzelner, durch die 
Wechselwirkung erzeugter Streuzentren bestimmt, bevorzugt der Streuzentren in einer 
Augenhornhaut. 

17. Vorrichtung nach einem der obigen AnsprQche, dadurch gekennzeichnet, daft das 
Detektionssignal (5) einen Durchmesser einer Plasmablase (11) anzeigt, die durch den 
optimalen Durchbruch erzeugt wurde. 

18. Vorrichtung nach einem der obigen AnsprQche, gekennzeichnet durch eine 
Scanvorrichtung (21 , 54) zum Abscannen des Gewebes (14). 

19. Verfahren zur Messung eines optischen Durchbruchs, der in einem Gewebe unterhalb 
einer Gewebeoberflache von Behandlungs-Laserstrahlung ausgelost wird, dadurch 
gekennzeichnet, dad aus dem Gewebe unterhalb der Gewebeoberflache ausgehende 
Strahlung detektiert und daraus ein Mall fQr raumliche Ausdehnung und/oder Lage des 
optischen Durchbruchs bestimmt wird. 

20. Verfahren nach Anspruch 19, dadurch gekennzeichnet daB die raumliche Ausdehnung 
und/oder Lage von durch den optischen Durchbruch erzeugter Streuzentren bestimmt wird. 

21. Verfahren nach Anspruch 19 oder 20, dadurch gekennzeichnet, dad die 
Beobachtungsstrahlung in das Gewebe einstrahlt und in Form von RQckstreuung aus dem 
Gewebe ausgehende Strahlung ausgewertet wird. 

22. Verfahren nach den AnsprQchen 20 und 21, dadurch gekennzeichnet, daft die aus dem 
Gewebe ausgehende Strahlung interferometrisch detektiert wird. 



23. Verfahren nach Anspruch 22, dadurch gekennzeichnet, da& aus dem Auftreten einer 
Interferenz die Lage der aus dem Gewebe ausgehenden Strahlung entlang einer optischen 
Achse der Detektion bestimmt wird. 

5 24. Verfahren nach einem der AnsprQche 19 bis 21, dadurch gekennzeichnet, dafc die aus 
dem Gewebe ausgehende Strahlung mittels einer konfokalen Abbildung detektiert und die 
raumliche Ausdehnung durch Verstellen eines Fokusses der konfokalen Abbildung bestimmt 
wird. 

10 25. Verfahren nach Anspruch 24, dadurch gekennzeichnet, dafc durch eine dispersive Optik 
in der konfokalen Abbildung verschiedene spektrale Brennpunkte erzeugt werden und hinter 
einem Pinhole aufgenommene Strahlung spektral ausgewertet wird. 

^ 26. Verfahren nach den AnsprQchen 21 und 24, dadurch gekennzeichnet, dali spektral 
15 unterschiedliche Beleuchtungsstrahlung sequentiell eingestrahlt wird und die Aufnahme der aus 
dem Gewebe ausgehenden Strahlung sequentiell erfolgt. 

27. Verfahren nach Anspruch 19, dadurch gekennzeichnet, dafc die ausgehende Strahlung 
entlang einer optischen Achse detektiert wird, welche schrag zu einer optischen Achse liegt, 

20 entlang der die Behandlungs-Laserstrahlung oder eine Beobachtungsstrahlung in das Gewebe 
eingestrahlt wird. 

28. Verfahren nach Anspruch 27, dadurch gekennzeichnet, dali die Behandlungsstrahlung 
spaltformig in das Gewebe eingestrahlt wird. 

25 

29. Verfahren nach Anspruch 27 oder 28, dadurch gekennzeichnet, daR die Lage zwischen 
m optischer Achse der Detektion und der Einstrahlung verstellt wird, urn Information Ober die 
w raumliche Ausdehnung der Wechselwirkung zu gewinnen. 

30 30. Verfahren nach einem der Ansprtiche 19 bis 29, dadurch gekennzeichnet, daft ein Mali 
fdr die raumliche Ausdehnung einzelner, durch den optischen Durchbruch erzeugter 
Streuzentren erzeugt wird. 

31. Verfahren nach Anspruch 30, dadurch gekennzeichnet, da& ein Durchmesser einer 
35 Plasmablase bestimmt wird. 

32. Verfahren zur Vermessung eines transparenten oder halbtransparenten Gewebes, wobei 
eine Beleuchtungs-Laserstrahlung in einem Fokuspunkt im Gewebe fokussiert und die Lage 
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des Fokuspunktes im Gewebe verandert wird, wozu eine verSnderliche Ablenkung der 
Beleuchtungs-Laserstrahlung vorgenommen wird, dadurch gekennzeichnet, dad durch die 
Fokussierung induzierte, gewebespezifische Signale detektiert und MeRpunkten zugeordnet 
werden, deren Ort im Gewebe jeweils durch die bestimmte Lage des Fokuspunktes definiert ist, 
und daft Meftpunkte herausgefiltert und dadurch Lagen von Grenzschichten und/oder 
Einschlussen im Gewebe bestimmt werden. 

33. Verfahren nach Anspruch 32, dadurch gekennzeichnet, daft mittels der herausgefilterten 
Meftpunkte Zielpunkte fGr eine nachfolgende Behandlung des Gewebes mittels im Gewebe 
fokussierter Behandlungs-Laserstrahlung festgelegt werden. 

34. Verfahren nach Anspruch 32, dadurch gekennzeichnet, dali die Behandlungs- 
Laserstrahlung mittels derselben optischen Mittel im Gewebe ortiich verandert wird, mit denen 
auch die Lage des Fokuspunktes der Beleuchtungs-Laserstrahlung verandert wird. 

35. Verfahren nach Anspruch 34, dadurch gekennzeichnet, dali fQr die Beleuchtungs- 
Laserstrahlung eine Beleuchtungsstrahlungsquelle verwendet wird, die auch zur Abgabe der 
Behandlungs-Laserstrahlung ausgebildet ist. 

36. Verfahren nach einem der AnsprQche 33 bis 35, dadurch gekennzeichnet, daft wiederholt 
Meftpunkte und Zielpunkte bestimmt werden, wobei an den Zielpunkten jeweils Behandlungs- 
Laserstrahlung appliziert wird. 

37. Vorrichtung zur Vermessung eines transparenten oder halbtransparenten Gewebes, mit 
einer Laserstrahlungsquelle (1), einer Ablenkeinrichtung (2), einer Fokussiereinrichtung (3) und 
einer Detektoreinrichtung (8) sowie einer Steuereinrichtung - (9), welche die 
Laserstrahlungsquelle (1), die Ablenkeinrichtung (2) und die Fokussiereinrichtung (3) so 
ansteuert, daft von der Laserstrahlungsquelle (1) abgegebene Beleuchtungs-Laserstrahlung 
(10) von der Ablenkeinrichtung (2) und der Fokussiereinrichtung (3) nacheinander in mehrere 
Fokuspunkte (MP) innerhalb des Gewebes (6) fokussiert wird, dadurch gekennzeichnet, daft 
die Detektoreinrichtung (8) durch die Fokussierung induzierte, gewebespezifische Signale (S) 
an die Steuereinrichtung (9) abgibt und die Steuereinrichtung (9) die Signale (S) MeBpunkten 
(MP) zuordnet, deren Ort im Gewebe (6) jeweils durch die Lage des Fokuspunktes definiert ist, 
und Meftpunkte (MP 1 ) herausfiltert und dadurch Lagen von Grenzschichten und/oder 
EinschlQssen im Gewebe (6) bestimmt 



-43- 



38. Vorrichtung nach Anspruch 37, dadurch gekennzeichnet, dafc die Steuereinrichtung (9) 
mittels der herausgefilterten MeRpunkte (MP') Zielpunkte (ZP) fQr eine nachfolgende 
Behandlung des Gewebes (6) mittels fokussierter Behandlungs-Laserstrahlung festlegt 

5 39. Vorrichtung nach Anspruch 38, dadurch gekennzeichnet, daii die Behandlungs- 
Laserstrahlung die Ablenkeinrichtung (2) und die Fokussiereinrichtung (3) durchlauft 

40. Vorrichtung nach einem der AnsprQche 37 bis 39, dadurch gekennzeichnet, daft die 
Laserstrahlungsquelle (1) zur Abgabe der Beleuchtungs-Laserstrahlung und der Behandlungs- 

1 0 Laserstrahlung ausgebildet ist. 

41. Vorrichtung nach Anspruch 40, gekennzeichnet durch einen Energieminderer (7), der 
zeitweise im Strahiengang der Laserstrahlungsquelle (1) nachgeschaltet ist und der die 

I Beleuchtungslaserstrahlung (1 0) abgibt. 
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Zusammenfassunq 

•5 Die Erfindung beschreibt eine Vorrichtung zur Messung eines optischen Durchbruches, der in 
einem Gewebe (6, 14) unterhaib einer Gewebeoberfl§che von einer Behandlungs- 
Laserstrahlung ausgelost wird, die eine laser-chirurgische Einrichtung (5) in einem im Gewebe 
(6, 14) Ilegenden Behandlungsfokus (11) bQndelt, wobei die Vorrichtung einen 
Detektionsstrahlengang mit einer Optik aufweist, bei dem die Optik aus dem Gewebe (6, 14) 
10 unterhaib der Gewebeoberflache ausgehende Strahlung in den Detektionsstrahlengang 
einkoppelt, und dem Detektionsstrahlengang eine Detektoreinrichtung (4, 3, 9; 39, 40, 41; 58, 
59, 60) nachgeordnet ist, die ein Detektionssignal (5) erzeugt, das raumliche Ausdehnung 
und/oder Lage des optischen Durchbruchs im Gewebe (6, 14) anzeigt. 

15 Fig. 2 
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